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Résumé
Les formulations pharmaceutiques thermosensibles sont des systèmes
liquides à la température ambiante qui se solidifient à 37°C. Elles peuvent donc
être administrées par injection au niveau nitra-musculaire ou sous-cutané et
forment un dépôt in situ. Ces formulations sont présentement étudiées pour la
mise au point de formes pharmaceutiques à libération prolongée. Récemment, un
hydrogel à base de chitosan a été mis au point. Le principal but de ce projet était
de caractériser ce nouveau système thermosensible et d’étudier les possibilités
d’utilisation de celui-ci en tant que véhicule pour la libération prolongée de
médicaments.
Les études de caractérisation physico-chimique ont montré que la
cinétique de gélification à 37°C et la stabilité de la solution variaient en fonction
du degré de désacétylation du chitosan utilisé alors que l’érosion du gel formé à
37°C en était indépendante. Ces études ont également révélé que le système à
l’état liquide était stable au moins 2 mois à la température ambiante et à 4°C. Les
macromolécules hydrophiles incorporées dans le gel ont été libérées sur une
période de quelques jours in vitro. L’hydrogel ne permettait cependant pas de
soutenir la libération des petites molécules hydrophiles plus de 24 heures, dans
des conditions similaires.
Afm de prolonger le temps de libération des petites molécules
hydrophiles, ces demières ont été encapsulées dans des liposomes avant d’être
incorporées dans la solution thermosensible. L’ajout des liposomes n’a pas eu
d’impact majeur sur la cinétique de gélification de la solution thermosensible à
37°C selon les études de rhéologie. Par contre, la durée de la libération des petites
molécules hydrophiles a été augmentée significativement par cette modification
du système et la vitesse de libération pouvait être modulée en variant la taille et la
composition des liposomes.
iv
Par la suite, le potentiel du système liposome/solution thermosensible en
tant que matrice pour la libération prolongée de peptides thérapeutiques a été
évalué en utilisant l’hexaréline, un peptide de faible poids moléculaire, comme
molécule modèle. L’hexarélme est un sécrétagogue de l’hormone de croissance.
L’injection sous-cutanée de la formulation n’a pas permis d’obtenir des taux
plasmatiques décelables d’hexaréline au-delà de 24 heures lors des études in vivo.
L’utilisation de la solution thermosensible à base de chitosan pour une
thérapie locale a alors été envisagée. L’application choisie a été l’administration
d’agents anti-néoplasiques au site de résection d’une tumeur primaire afin de
prévenir la croissance des cellules cancéreuses résiduelles. Les études de
libération in vitro ont montré que l’hydrogel pouvait soutenir la libération du
paclitaxel, un agent anti-néoplasique utilisé principalement dans les cas de cancer
du sein et des ovaires, pendant au moins 1 mois et que sa vitesse de libération (%
libéré) était inversement proportionnelle à sa concentration dans le gel. Des
études avec des souris Balb/c porteuses de tumeurs EMT-6 (carcinome
mammaire mm-in) ont démontré que la formulation thermosensible injectée par la
voie intra-tumorale était aussi efficace que l’administration intra-veiiieuse de
paclitaxel sous sa forme présentement disponible sur le marché (Taxol®) en
utilisant une régime posologique plus simple (1 vs 4 injections). De plus, les
animaux traités localement n’ont présenté aucun effet secondaire systémique alors
que ceux ayant reçu le traitement par la voie intra-veineuse ont présenté une perte
de poids.
Ce travail a montré que la solution thermosensible à base de chitosan
offre plusieurs possibilités en tant que véhicule pour la libération de
médicaments. La nature du composé incorporé ainsi que l’utilisation ou non de
liposomes étant les critères régissant de façon marquée le profil de libération.
Mots-clés: hydrogel, thermosensible, chitosan, libération prolongée, liposomes.
VAbstract
Thermosensitive pharmaceutical formulations are delivery systems that
are liquid at room temperature and tum solid at 37°C. They can be administered
through a needle in the intra-muscular or subcutaneous space ami form an
implant in situ. These formulations are currently studied as sustained release
dosage forms. Recenily, a chitosan-based hydrogel was developed. The main goal
of the project was b characterize this new thermosensitive system and evaluate
its potential as a sustained drug delivery vehicle.
The characterization studies showed that the gelation kinetics at 37°C and
the stability of the solutions varied according to the deacetylation degree of the
chitosan used whereas gel erosion was flot affected by this property. These
smdies also revealed that the solutions (before gelation) could be kept at least 2
months at room temperature or at 4°C. In vitro, hydrophilic macromolecules were
released ftom the gel over a penod of a few days. However, the gel could flot
sustain the release oflow molecular weight hydrophilic compounds for more than
24 hours, under similar conditions.
In order to obtain a sustained release with low molecular weight
hydrophilic compounds, ffiey were encapsulated into liposomes before being
incorporated in the thermosensitive solution. The addition of liposomes only
slightly influenced the gelation kinetics of the thermosensifive solution at 37°C.
Nevertheless, encapsulation into liposomes significantly slowed down release
ftom the hydrogel and the release rate could be controlled by adjusting liposome
charactenstics, such as size and composition.
vi
Then, ffie potential of the liposom&thermosensitive solution formulation
for the sustained deliveiy of therapeutic peptides was evaluated using hexareline,
a small molecular weight peptide, as model drug. Hexareline is a growth
hormone secretagogue. The in vivo studies revealed that the subcutaneous
administration of the new system could flot provide detectable plasmatic
concentrations ofhexareline beyond 24 hours.
A local application using the thermosensitive solution was hence tested.
We proposed to use the formulation for the delivery of antineoplastic agents at
tumor resection sites in order to prevent the growth of residual cancer celis. The
in vitro release studies showed that the hydrogel could sustain the release of
paclitaxel, an antineoplastic agent used in breast and ovarian cancer, over at least
1 month. The initial drug loading affected the release rate, the latter (% released)
being reduced at higher drug loading. In vivo studies using BalbIc mice beanng
EMT-6 tumors (mutine carcinoma) revealed that the intratumoral injection of the
thermosensitive formulation was as efficacious as the iniravenous administration
of the commercial product Taxol® while using a more convenient administration
regimen (1 vs 4 injections). Moreover, the animais treated locally showed no
apparent drug-related adverse effects of treatment, whereas the systemic
treatment group showed weight loss.
This work showed that the chitosan-based thermosensitive solution offers
many possibilities as a vehicle for drug delivery. The incorporated compound
charactenstics as well as the choice to use liposomes or flot being the main
factors controlling the release profile.
Keywords: hydrogel, thermosensitive, chitosan, sustained release, liposomes.
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(N-heptylbenzamide) elutes at 10.1 min 20$
Figure 6.4 In vivo anti-tumor effect of the treatments initiated when the
tumors reached 30 mm3. Saline 0.2 mL/day W x 4 days (closed
circles, n 10), Taxol® 10 mg/kg/day W x 4 days (open circles, n
= 12), CIGP solution 10 1iL intratumoral (closed squares, n = 15)
and paclitaxel/C/GP solution (64 mg/mL paclitaxel) 10 .tL (40
mglkg paclitaxel) intratumoral (open squares, n 15) 210
Figure 6.5 In vivo anti-tumor effect for treatments initiated on day 4 after
tumor inoculation. Saline 0.2 mL/day W x 4 days (closed circles,
n = 8), Taxol® 10 mg/kg/day W x 4 days (open circles, n = 8),
C!GP solution 10 jiL intratumoral (closed squares, n = 8) and
pacÏitaxel/C/GP solution (64 mg!mL paclitaxel) 10 1.tL (40 mg/kg
paclitaxel) intratumoral (open squares, n = 8) 210
xxi
Figure 6.6 Body weight of the animais for treatments initiated on day 4 after
tumor inoculation. Saline 0.2 mLlday W x 4 days (closed circles,
n = 8), Taxol® 10 mg/kglday W x 4 days (open circles, n = 8),
C/GP solution 10 j.tL intTatumoral (closed squares, n 8) and
paclitaxel/C/GP solution (64 mghnL paclilaxel) 10 iL (40 mg/kg
paclitaxel) intratumoral (open squares, n = 8) 211
Figure 6.7 Tumor cross-sections demonstrating necrotic zones. Differential
starning observed represents varying tumor celi conditions. A)
Saline W: darkly stained zones demonstrate areas with viable and
active tumor celis. Spontaneous necrosis (light or no stain) can
also be seen. B) Paclitaxel!C/GP: white arrow identifies remaining
C/GP material. Tumor center bas a notable lack of darkly stained
viable tumor celi zones. C) C/GP material alone: clearly defmed
zones of necrosis are visible. D) Taxol W: clearly defined zones
ofnecrosis are visible. (Magnification: 4X) 213
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C84 hydrochlorure de chïtosan ayant un degré de désacétylation de 84%
C95 hydrochiorure de chitosan ayant un degré de désacétylation de 95%





DP degré de polymérisation
DSPC 1 ,2-distéaroyl-sn-glycéro-3 -phosphatidylcholine
EHEC éthyl(hydroxyéthyl)cellulose
EPC phosphatidylcholine d’oeuf (egg phosphatidyÏchoÏine)
GP glycérophosphate
FBS sérum fétal bovin (fetaÏ bovine seruin)
fITC isothiocyanate de fluorescéine
G-CSF granulocyte coÏony stimuÏatingfactor
GH hormone de croissance (growth hormone)
GI-UR growth hormone inhibiting hormone
GHRH growth hormone releasing hormone
GHRP growth hormone-releasing peptides
GM-CSf granuÏocyte-macrophage colony stimuÏatingfactor
HDL high density Ïipoprotein
HEPES N-(-2-hydroxyethyl)-piperazine-N’-(-2-ethanesulfonic acid)
HPLC high pe/ôrmance Ïiquid chromatography
Hz hertz
IgG immunoglobuline G












Meth A methyÏchoÏanthrene-inducedfibrosarcoma A
NIPAM N-isopropylaciylamide
PAÀ poly(acide acrylique)




PPO poly(oxyde de propylène)
PGA poly(acide glycolique)
PLA poly(acide lactique)
PLGA copolymère d’acide lactique et glycolique
PNIPAM poly(N-isopropylaciylamide)
REV reverse-phase evaporation method
RhEPO erythropoïéine recombinante humaine
RMN résonance magnétique nucléaire
SA stéaiylamine
SC sous-cutané
SDS sodium dodecyÏ sulfate
SEC chromotographie d’exclusion de taille (size-excÏusion
chromatography)
SEM microscopie électronique à balayage (scanning electron microscopy)
TGase transglutaminase
UV ultraviolet
VRS virus respiratoire syncytial
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Depuis toujours, l’administration de médicaments se fait préférablement
par la voie orale. Cette approche est sans douleur ni inconfort pour le patient
puisqu’elle est non invasive et ne requiert aucune habileté particulière du
soignant. De plus, les préparations ne nécessitent pas de stérilisation. Les
formulations orales traditionnelles ne permettent cependant pas toujours un
contrôle optimal des maladies. En effet, une forme à libération immédiate
entraîne des niveaux sanguins élevés peu de temps après la prise, lesquels
diminuent ensuite progressivement jusqu’à la prise suivante. On a alors des taux
sanguins en “dents de scie” (Fig. 1.1). Étant donné que les médicaments ne sont
efficaces que dans une gamme de concentrations appelée fenêtre thérapeutique, il
s’ensuit des périodes de temps plus ou moins longues où les taux sanguins sont





Figure 1.1 Concentration plasmatique en fonction du temps suite à une
administration orale répétée d’une dose fixe de médicament.
3Un autre facteur pouvant faire varier considérablement les taux sanguins
de médicaments est l’observance du patient au traitement. Celle-ci peut se définir
comme la prise des doses prescrites au moment requis pour la période de temps
déterminée. La non-observance peut entraîner plusieurs conséquences telles
qu’une détérioration de l’état de santé, des consultations médicales
supplémentaires, l’utilisation de plus de médicaments, des admissions à l’hôpital
et l’augmentation des coûts directs et indirects de la gestion de la maladie.
L’inobservance est une cause importante d’échec thérapeutique. Plusieurs raisons
peuvent amener les gens à ne pas respecter la posologie prescrite. On peut citer,
par exemple, l’apparition d’effets secondaires, une formulation difficile à avaler
ou ayant un goût désagréable, le coût élevé des médicaments par rapport aux
revenus de l’individu, le fait que le patient ne voit pas les avantages du traitement
(ex: hypertension) et un horaire de prise peu compatible avec le régime de vie. Le
facteur influençant le plus l’observance est la fréquence des prises. Plusieurs
études ont montré que lorsqu’elles sont moins fréquentes, l’observance augmente.
Greenberg (1), après analyse des résultats de 26 études, a révélé que l’observance
est en moyenne de 73% lorsque le traitement requiert une prise par jour, de 70%
avec deux prises par jour, de 52% avec trois prises par jour et de 42% avec quatre
prises par jour. Dans ces études, l’observance était évaluée à l’aide de
questionnaires, de dosages sanguins ou urinaires et en faisant le décompte des
doses non-prises par le patient à la fin de l’étude. Claxton et aÏ. (2) ont effectué
une méta-analyse sur 76 études utilisant un système électronique de suivi des
prises de médicaments. Les auteurs arrivent à la même conclusion que
Greenberg, l’observance passant de 79 ± 14% avec un régime une fois par jour à
51 + 20% avec un régime quatre fois par jour. De Klerk (3) a montré que, dans le
cadre d’une thérapie contre la dépression, l’observance était meilleure avec la
formulation dosée à 90 mg à 1 prise par semaine qu’avec la formulation à 20 mg à
1 prise par jour (88% vs 79%, p = 0.006). De plus, dans une étude
complémentaire, Judge (4) a révélé que 39% des patients dépressifs n’aimaient
pas prendre des médicaments tous les jours et que 26% d’entre eux se sentiraient
en meilleure santé s’ils prenaient leur antidépresseur seulement une fois par
semaine. Des traitements requérant moins de prises permettent donc une
meilleure observance et ce pour plusieurs classes thérapeutiques (maladies
cardiovasculaires, respiratoires, infectieuses, cancer, psychiatrie, épilepsie) (1, 2).
4Afin de pallier les profils sanguins en dents de scie et les problèmes
d’observance, diverses formulations à libération prolongée ont été proposées.
Celles-ci ont pour objectif de maintenir les taux sanguins de médicament à
l’intérieur de la fenêtre thérapeutique pour des périodes allant de quelques heures
à quelques mois selon les besoins du traitement (fig. 1.2).
niveau plasmatique
temps
Figure 1.2 Concentration plasmatique en fonction du temps suite à
l’administration d’une formulation à libération prolongée.
Certaines formulations orales traditionnelles ont ainsi été adaptées afin de
réduire le nombre de prises par jour. Ce type de modification est particulièrement
intéressant dans le cadre d’une thérapie à long terme. Par exemple, pour le
traitement de l’angine, le chlorhydrate de diltiazem est disponible en trois
formats. Il y ale Cardizem® (3-4 fois par jour), le Cardizem® SR (2 fois par jour)
et le Cardizem® CD (1 prise quotidienne). Le Cardizem® est habituellement
utilisé pour contrôler un épisode d’angine, car il permet d’ajuster rapidement la
thérapie aux besoins du patient. Lorsqu’un régime à long terme est nécessaire, il
est alors possible de convertir les doses de Cardizem® en Cardizem® SR ou
Cardizem® CD et ainsi diminuer le nombre de prises quotidiennes. D’autres
molécules ont été incorporées dans des formulations permettant une libération sur
plusieurs jours. On peut citer, par exemple, le DépoProvera®, un contraceptif Il
s’agit d’acétate de médroxyprogestérone en suspension dans un véhicule destiné à
la voie intra-musculaire. Ce produit est administré aux trois mois et fournit aux
5patientes uie option différente des comprimés oraux devant être pris à tous les(D’ jours.
Des médicaments ne pouvant être administrés que par la voie parentérale
font également l’objet d’études pour la mise au point d’une forme à libération
prolongée. On peut citer, par exemple, l’honnone de croissance (5), l’insuline (6-
8) et le paclitaxel (9-12). Ces médicaments, souvent fragiles, sont largement
métabolisés au niveau du tractus gastro-intestinal ou n’y sont pas absorbés et
doivent être administrés par une voie plus directe telle que la voie ultra-veineuse,
sous-cutanée ou intra-musculaire. Toutefois, malgré une bonne efficacité suite à
une administration parentérale, leur effet est de courte durée car ils sont
rapidement éliminés. Des injections fréquentes sont donc nécessaires pour obtenir
l’effet recherché. La mise au point d’une formulation à libération prolongée dans
pareil cas permettrait d’obtenir un effet soutenu sans avoir recours à des injections
répétées.
Dans notre introduction, nous nous pencherons exclusivement sur les
formulations à libération prolongée destinées à la voie parentérale.
61.2 Formulations a libération prolongée destinées à la
voie parentérale
L’approche la plus courante pour obtenir une libération continue de
médicament sur une longue période est l’utilisation d’une forme dépôt. Cette
dernière est placée dans un endroit prédéterminé du corps d’où elle libère son
contenu à une vitesse donnée par différents phénomènes tels que la diffusion et
l’érosion. Les formes dépôt peuvent être classées selon le schéma suivant (fig.
1.3).
Il existe deux types de formes dépôt: celles qui sont insérées dans le corps
par chirurgie (implant) et celles qui sont injectables (microsphères, gel). La
première catégorie nécessite un personnel qualifié et du matériel spécial (ex:
trocart) pour la mise en place et amène un risque d’infection. La deuxième
catégorie est plus intéressante. En effet, l’administration est moins compliquée et
moins douloureuse pour le patient puisqu’une seringue traditionnelle suffit.
Les matrices sont des formes solides dans lesquelles le médicament est
distribué de façon homogène à l’état dissous ou dispersé. Les matrices sont
habituellement fabriquées à l’aide de polymères biodégradables tels que le






figure 1.3 Classification des formes dépôts
7(PLGA) ou la poly(s-caprolactone) (PCL). Les médicaments sont libérés des
matrices par diffusion ou suite à l’érosion de celles-ci. La fabrication de ces
systèmes est simple (13). Toutefois, l’encapsulation nécessite généralement
l’utilisation des solvants organiques ou de températures élevées pouvant être
dommageables pour certains principes actifs. De plus, l’érosion des polymères de
type polyester (PLGA, PLA) peut entraîner la création d’un microenvironnement
acide nuisible à la stabilité du composé incorporé (14-17).
Les gels sont des formes semi-solides contenant des éléments solides et
des éléments liquides. La partie solide forme un réseau tridimensionnel de
molécules ou d’agrégats immobilisant la partie liquide. De nombreux polymères
naturels et synthétiques forment des gels. On en distingue deux types selon la
nature de la phase continue. Dans les hydrogels, elle est aqueuse alors que dans
les organogels, elle est constituée d’un solvant organique ou de lipides. Les gels
peuvent donc accommoder des composés tant hydrophiles qu’hydrophobes.
Cependant, ils sont souvent très poreux, ce qui limite leur capacité à retenir les
molécules incorporées et ne permet pas une libération sur de longues périodes de
temps (18-20).
Plusieurs approches sont utilisées pour mettre au point une forme dépôt.
Celles permettant la mise au point d’un produit injectable qui forme un dépôt au
site d’injection (in situ) sont présentées ci-dessous. Les formes implantables
nécessitant une chirurgie ne seront pas abordées.
12.1 Les microsphères
Les formes dépôt à base de microsphères sont habituellement des
suspensions destinées à la voie sous-cutanée ou intra-musculaire. Les
microsphères sont des systèmes matriciels dans lesquels le médicament est
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dissous ou dispersé; il peut aussi être adsorbé à la surface. Elles sont composées
de polymères naturels ou synthétiques, biodégradables ou non. Les polymères
biodégradables sont les plus étudiés car ils sont plus appropriés pour une
application médicale. Ceux-ci sont dégradés in vivo par voie enzymatique, non-
enzymatique ou une combinaison des deux. Les produits de dégradation sont
généralement biocompatibles, non-toxiques et sont éventuellement éliminés de
l’organisme par l’entremise des voies métaboliques normales (21-25). Parmi ces
polymères, on retrouve l’albumine, le collagène, la gélatine, le chitosan, les
poly(amides), les poly(aminoacides), les poly(cyanoaciylates d’alkyle), les
poly(esters), les poly(ortho esters), les poly(uréthanes) et les poly(acrylamides)
(21, 25, 26). Il est important de noter que les polymères naturels biodégradables
ont une utilité limitée étant donné leur coût élevé et leur pureté parfois discutable.
La préparation de microsphères pour injection nécessite l’utilisation d’un
polymère sécuritaire, bien toléré et insoluble dans l’eau. C’est la raison pour
laquelle les poly(esters) comme le PLA, le poly(acide glycolique) (PGA) et le
PLGA sont les plus fréquemment employés.
Quelques produits à base de microsphères sont présentement disponibles
au Canada et aux États-Unis. Il s’agit du Lupron Dépôt®, du $andostatin LARTM.
du Nutropin Dépôt® et du Risperdal® ConstaTM. Ces produits sont à base de
PLGA ou de PLA et sont destinés à la voie intra-musculaire ou sous-cutanée. Le
Lupron Dépôt® permet l’administration prolongée (1, 3 ou 4 mois) d’acétate de
leuprolide pour le traitement palliatif du cancer de la prostate, sensible aux
hormones sexuelles (fig. 1.4) (27). L’administration prolongée de leuprolide












figure 1.4 Libération in vivo (rat) de leuprolide à partir d’un dépôt de
microsphères de PLA après injection sous-cutanée (o) ou intra-musculaire (.).
Tiré de (27).
Le Sandostatin® LARTM est utilisé dans le traitement de l’acromégalie. Il
s’agit d’une forme à libération prolongée (1 mois) d’octréotide, un octapeptide
synthétique analogue de la somatostatine. Le Nutropin Dépôt® est destiné aux
enfants souffrant d’une déficience en hormone de croissance. Il permet
l’administration d’hormone de croissance recombinante 1 ou 2 fois par mois au
lieu de 3-4 fois par semaine. Le Risperdal® ConstaTM (rispendone) a été approuvé
dernièrement (octobre 2003) par la fDA. Tout comme le Risperdal®, il est utilisé
dans le traitement de la schizophrénie. Cette nouvelle formulation permet un
traitement de maintien ne requérant qu’une injection toutes les 2 semaines au lieu
d’une prise orale quotidienne.
Malgré le peu de produits disponibles sur le marché utilisant cette
technologie, les microsphères demeurent une des approches les plus étudiées pour
la mise au point d’une forme dépôt. Au cours de la dernière décennie, de
nombreuses études ont été publiées traitant du développement de microsphères
d’éiythropoïétine (rhEPO) (2$), de calcitonine (29, 30), de 5-fluorouracil (31), de
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exemples montrent bien la diversité des composés pouvant être incorporés dans
ces matrices.
1.2.2 Les implants auto-formants
Dans cette section seront présentés des systèmes qui sont liquides au
départ et se modifient suite à l’injection. Nous verrons que plusieurs approches
peuvent être utilisées pour initier la transformation: la photopolyménsation,
l’auto-assemblage de molécules de faible poids moléculaire, la formation de
stéréocomplexes ou la variation des propriétés d’un polymère en fonction des
conditions environnantes (solvant, ions, pH, température).
1.2.2.1 Photopolymérisation
La lumière peut être utilisée pour initier la transformation (36-40). Dans
ce type de préparation, un ou des composés photoréactifs servent à polymériser
un monomère. Lorsque le mélange est irradié, les composés photoréactifs
deviennent instables et amorcent la polymérisation. M et Hubbell (36) ont utilisé
la lumière visible (514 nm) pour couvrir la surface interne de carotides de rats
(ex vivo) d’un dépôt à base de poly(éthylène glycol)-diaciylate; celui-ci devant
éventuellement servir de matrice pour la libération de médicaments afin de
prévenir la resténose suite à une angioplastie. Un groupe du Japon (37-40) a
choisi l’utilisation de rayons UV (240-380 nm) pour initier la polymérisation d’un
dérivé de chitosan. Il s’agit d’une molécule de chitosan (CH) contenant un
groupement lactose (LA) ainsi qu’un groupement azide (Az) photoréactif Ce
dérivé (Az-CH-LA) a été développé en tant que bioadhésif afin de remplacer la
colle à base de fibrine dont la production industrielle est complexe et qui
comporte un risque d’infection. L’application de rayons UV à la solution de Az
Ch-LA produit un gel insoluble en moins de 60 secondes (f ig. 1.5). Ce dernier
est capable d’arrêter une petite hémorragie en moins de 30 secondes et de
Hmaintenir fermement ensemble deux morceaux de peau. Sa capacité de liaison est
similaire à celle de la fibrine. De plus, il accélère la fermeture des plaies et leur
guérison. Il peut également servir de matrice pour la libération de composés
destinés à accélérer la guérison. Ces résultats sont très intéressants mais il ne faut
pas oublier que l’utilisation de la photopolyménsation nécessite la disponibilité






Figure 1.5 Temps d’irradiation (UV) nécessaire pour entraîner la gélification
du dérivé de chitosan Az-CH-LA. Tiré de (37).
1.2.2.2 Précipitation suite à la modification du solvant
Cette approche consiste à dissoudre un polymère non hydrosoluble dans
un solvant biocompatible et miscible à l’eau. Lorsque la solution est injectée, le
solvant permettant la solubilisation du polymère diffuse dans les tissus
environnants ce qui entraîne la précipitation du polymère au site d’injection
emprisonnant ainsi le médicament. On obtient alors une masse compacte à partir
de laquelle le médicament est libéré. Plusieurs études ont été faites sur ces
systèmes, la majorité utilisant du PLGA dissous dans de la N-méthyl pyrrolidone
ou du glycofiirol (41-45). Cette technique présente toutefois quelques
inconvénients. Premièrement, la formation de l’implant peut être incomplète in
o
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vivo. Une grande quantité de médicament est alors libérée dans les premiers
temps après l’injection, ce qui peut entraîner une toxicité locale ou systémique.
De plus, au moment de la formation de l’implant, il est difficile de prévoir quelle
proportion de médicament sera entraînée avec le solvant. Enfm, le solvant
organique utilisé pour solubiliser le polymère peut dénaturer les composés
fragiles tels que les protéines. Malgré ces contraintes, la compagnie Atrix
Laboratones a mis sur le marché (aux Etats-Unis) quelques produits utilisant
cette approche avec leur technologie baptisée Atngel®. Entre autres, une
formulation de doxycycline destinée à l’usage dentaire, Atridox®, a été acceptée
en 199$ et une de leuprolide pour le traitement palliatif du cancer de la prostate,
Eligard®, a été approuvée en 3 régimes posologiques (1, 3 ou 4 mois) au cours
des années 2002 et 2003. Un quatrième (6 mois) est présentement en études
cliniques. Une variante de cette approche consiste à utiliser un mélange
d’isobutyrate d’acétate de sucrose (“sztcrose acetate isobutvrate”, SAIB) et d’un
solvant organique (éthanol, N-méthyl pyrrolidone ou Miglyol® E 80). Le SMB est
un liquide très visqueux. L’ajout du solvant organique entraîne une réduction
importante de la viscosité et permet l’injection. Par la suite, le solvant diffuse
dans les tissus environnants et le SMB forme un dépôt. Ce dernier est
biodégradable et permet la libération d’une grande variété de composés sur une
période de quelques jours à 3 mois. Okumu et al. (46) ont étudié le potentiel de
ce système pour la libération prolongée d’hormone de croissance. Une étude chez
le rat a révélé que cette formulation permet une libération sur 7 jours et n’entraîne
qu’une légère inflammation au site d’injection.
1.2.2.3 Organogels
Les organogels sont des gels dont la phase continue est non-aqueuse. Ils
peuvent être obtenus à l’aide d’une molécule dite organogélatnce (47) ou avec
certains lipides amphiphiles (4$). Dans le premier cas, les molécules
organogélatrices s’assemblent pour former des fibres ou des filaments qui
Q finissent par se joindre et former un réseau tridimensionnel qui emprisonne le
solvant et empêche son écoulement. Les forces stabilisant cet arrangement
peuvent être des ponts hydrogène, des attractions électrostatiques, des
interactions ft-lt ou des forces de van der Waal (47, 49). Par exemple, Murdan et
al. (50, 51) ont utilisé le monostéarate de sorbitane (Span® 60, 10% p/v) pour
gélifier l’hexadecane et le myristate d’isopropyl. Le gel formé est blanc opaque. Il
a une texture lisse et est stable quelques semaines ïn vitro. L’ajout de polysorbate
20 (Tween® 20, 2% p/v) améliore la stabilité in vitro à quelques mois. Le
principal désavantage de ce système est la nécessité de chauffer la préparation à
60°C pour permettre l’injection, ce qui peut rendre la procédure douloureuse pour
le patient. Dernièrement, Couffin et al. (52) ont proposé une nouvelle méthode de
préparation permettant une injection à la température ambiante. L’organogélateur
utilisé était un dérivé de L-alarnne. Afin de pouvoir injecter lorganogel, les
auteurs ont ajouté un inhibiteur de gélification qui diffuse dans les tissus
environnants après injection et permet la formation de l’organogel. Une étude de
libération in vitro (dextran) a montré que le système pouvait libérer un composé
hydrophile sur une période prolongée puisque seulement 6% de la dose
incorporée était libérée en 20 jours. De plus, une étude chez le rat a révélé que la
gélification in situ était rapide et que l’intégrité du gel était conservée pendant
plus d’une semaine.
Dans le deuxième cas, c’est une réorganisation des molécules qui entraîne
la gélification. Certains lipides polaires amphiphiles s’organisent en structures
définies lorsqu’ils sont placés dans un milieu aqueux. Selon la température et le
contenu aqueux, ils forment une phase micellaire inversée (L2) ou un des trois
types de phases liquides cristallines (lamellaire, hexagonale inversée ou cubique)
(Fig. 1.6). L’exemple le plus étudié de ces lipides est le monooléate de glycérol.
Une préparation à base de ce dernier contenant 10-20% d’eau forme une phase L2
à la température ambiante et une phase cubique à la température du corps lorsque
son contenu en eau atteint ..-35%. Plusieurs auteurs ont proposé d’utiliser cette
propriété pour développer un dépôt auto-formant. En effet, la préparation sous
forme L2 a une viscosité assez faible pour permettre l’injection et le contact avec
les fluides biologiques entraîne la transformation en phase cubique (solide) par
augmentation du contenu aqueux. Une revue récente présente les différentes
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études effectuées avec ce système (53). Des médicaments hydrophiles ou
hydrophobes de masse molaire variable peuvent y être incorporés. Il faut
cependant souligner que cette approche ne permet qu’une libération de courte
durée (2-3 jours). On doit également s’assurer que les composés incorporés
n’interfèrent pas avec l’assemblage des lipides. Un avantage intéressant de ce
système est sa biodégradabilité puisqu’il n’est composé que d’eau et de lipides.
figure 1.6 Diagramme de phase du système monooléate de glycérol-eau
montrant la phase micellaire inversée (L2), la phase lamellaire (L), la phase





1.2.2.4 Formation de stéréocomplexes
C
La stéréocomplexaflon est la formation d’un complexe entre deux
énantiomères de chiralité opposée (L et D). De Jong et aï. ont ainsi proposé
d’utiliser les liens se formant spontanément entre le L-lactide et le D-lactide pour
former un nouveau type d’hydrogel (54). Pour cela, les auteurs ont d’abord
déterminé quelle longueur de chaîne (degré de polymérisation, DP) de chaque
énantiomère permettait la formation de stéréocomplexes à température ambiante
sans qu’il y ait formation de cristaux dans la solution de l’énantiomère seul.
Ensuite, ils ont synthétisé des copolymères de dextran et d’acide lactique. Leur
but était de former un hydrogel de dextran pour la libération de composés fragiles
tels que les protéines. Leur préparation était composée d’une solution de dextran
g-poly(L-lactide) et d’une solution de dextran-g-poly(D-lactide). Lorsque des
quantités égales des deux solutions étaient mélangées, il y avait formation d’un
hydrogel à température ambiante (55). Ce gel a l’avantage de présenter un
environnement aqueux compatible avec les composés fragiles et de générer des
produits de dégradation biocompatibles. Les auteurs ont montré que l’hydrogel se
dégradait dans des conditions physiologiques (in vitro) en I à 7 jours et qu’il
pouvait libérer des protéines modèles (IgG et lysozyme) sur une période
d’environ 6 jours (56). Pour l’instant, aucune donnée chez l’animal n’est
disponible. L’idée d’utiliser la complexation du L-lactide et du D-lactide pour
former un hydrogel a également été étudié par Li et Vert (57). Pour cela des
copolymères triblocs à base de poly(L-lactate) (PLLA) et de poly(D-lactate)
(PDLA) ont été synthétisés. Il s’agit du PLLA-PEO-PLLA et du PDLA-PEO
PDLA. Le mélange des solutions d’énantiomères entraînait la formation d’un
hydrogel à la température ambiante en 24 à 4$ heures.
Les systèmes décrits jusqu’à maintenant présentent certains inconvénients.
Par exemple, la photopolymérisation nécessite une intervention externe et du
matériel spécialisé. La technique qui tire avantage d’une modification du solvant
n’est intéressante que dans la mesure où les solvants utilisés sont compatibles
avec le composé à incorporer. Il en va de même pour les organogels. Dans le cas
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des stéréocomplexes, la gélification n’est fonction que de la vitesse à laquelle
s’assemblent les énantiomères. Cette variable est difficile à contrôler. Les
systèmes abordés maintenant sont de nature aqueuse et forment un solide
seulement lorsqu’ils sont dans des conditions physiologiques. Leur gélification
peut être initiée par le contact avec des ions particuliers ou par la modification du
pH ou de la température du milieu environnant.
1.2.2.5 Gélification en présence d’ions
Certains polymères forment des réseaux tridimensionnels en présence
d’ions particuliers. Par exemple, la gomme gellane (Fig. 1. 7A) forme un gel
lorsqu’elle entre en contact avec des cations mono ou divalents. De même, les
chaînes d’alginate (Fig. E .7B), un copolymère formé d’acide 13-D-manuronique




Figure 1.7 Structure chimique de la gomme gellane (A) et de l’alginate (B).
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Ces polymères ont été évalués pour la mise au point d’inserts
ophtalmiques. Rozier et al. (5$) ont montré que la concentration de sodium au
niveau des larmes permettait une gélification rapide de la solution de gomme
gellane et que le gel permettait une meilleure pénétration du timolol au niveau de
la cornée qu’une solution d’hydroxyéthylcellulose de viscosité égale. Les essais in
vivo de Cohen et aÏ. (59) ont révélé que l’administration ophtalmique de
pilocarpine à l’aide d’une solution d’alginate permettait un meilleur contrôle de la
pression intra-oculaire qu’une solution de pilocarpine; le gel procurait un effet
pendant 10 heures contrairement à 3 heures pour la solution contrôle (fig. 1.8).
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Figure 1.8 Évolution de la pression intra-oculaire chez le lapin après
l’administration de nitrate de pilocarpine en solution 2% (p/v) (o) ou à l’aide de la
formulation d’alginate 1% (p/v) (.). Tiré de (59).
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1.2.2.6 Gélification en fonction du pH
Il est également possible d’obtenir un dépôt se formant in situ en tirant
profit d’un changement de solubilité en fonction du pH (60, 61). Des implants
ophtalmiques ont ainsi été développés. Ces systèmes sont à base de Carbopol® et
de dérivés de cellulose. Le Carbopol® est un poly(acide acrylique) réticulé dont
les solutions aqueuses présentent une transition sol-gel lorsque le pH est amené
au-dessus du pKa, soit 5.5. Il y a donc gélification au pH physiologique (7.4).
Snvidya et al. (61) ont montré que le gel formé permet une libération
d’ofloxacine sur une période de $ heures in vitro (Fig. 1.9). Des études de
compatibilité chez le lapin ont révélé que la préparation était très bien tolérée et




figure 1.9 Libération in vitro d’ofloxacine à partir d’un système gélifiant in
situ en fonction du pH. Tiré de (61).
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1.2.2.7 Gétification en fonction de la température
Il est aussi possible de tirer profit d’un changement de température pour
initier la formation d’un dépôt. Les systèmes les plus intéressants pour des
applications biomédicales sont ceux étant liquides à température ambiante et
solides à 3 7°C. Plusieurs polymères thermosensibles ont été étudiés comme les
polysaccharides tels que la méthylcellulose (MC), l’hydroxypropyl
méthylcellulose (FIPMC), l’éthyl(hydroxyéthyl)cellulose (EHEC), le xyloglucan
et le chitosan. Ont également été examinés les copolymères de N
isopropylaciylamide (NIPAM), le poly(oxyde d’éthylène)-b-poly(oxyde de
propylène)-b-poly(oxyde d’éthylène) (PEO-PPO-PEO) (Poloxamer ou Pluromc®)
et ses copolymères ainsi que les copolymères de poly(éthylène glycol) et de
PLGA. Ces différents systèmes sont analysés en détail dans la revue de littérature
présentée au chapitre 2 et ne sont ici que brièvement décrits.
1.2.2.7.1 Dérivés de cellulose
Dans l’eau, contrairement à la majorité des polymères naturels, certains
dérivés de cellulose sont à l’état “sol” à basse température et à l’état “gel” à haute
température. La MC et l’HPMC sont les exemples les plus étudiés (62, 63). Les
solutions aqueuses de MC forment un gel opaque à des températures variant entre
40 et 50°C alors que les solutions aqueuses d’HPMC ont une transition entre 75 et
90°C. Même si les températures de transition sont élevées pour ces solutions, il
est possible de les modifier en ajoutant certains sels ou en variant le degré de
substitution de la chaîne principale (62, 63). Tate et al. (64) ont évalué différentes
formes dépôts à base de MC pour la réparation tissulaire au niveau du cerveau.
Les solutions de MC ont été préparées dans du tampon phosphate salin (PBS) de
façon à obtenir une faible viscosité à 23°C et un gel souple à 3 7°C. Les études in
vivo ont montré que la solution gélifiait bien au niveau cérébral et était
biocompatible.
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Les solutions aqueuses d’EHEC sont aussi thermosensibles. Toutefois,
l’augmentation de la température entraîne une diminution de la viscosité ce qui ne
permet pas la formation d’un dépôt. À la fm des années 1980, Carlsson et aï. ont
montré que l’ajout d’un surfactant ionique approprié à la solution d’EHEC en
inversait le comportement (une augmentation de température entraîne une
augmentation de la viscosité) (65, 66). Scherlund et aÏ. (19) ont évalué ce
système pour l’administration périodontale d’agents anesthésiants (lidocaine et
prilocaine). Les quantités de médicaments incorporées n’ont pas affecté le
processus de gélification et les formulations testées libéraient le principe actif de
façon soutenue pendant 60 min. Ces formes dépôts seraient donc appropriées
pour un contrôle occasionnel de la douleur. Les systèmes à base de dérivés de
cellulose sont intéressants car ils ne requièrent que de faibles concentrations de
polymère. Cependant, pour ce qui est de celui à base d’EHEC, le potentiel toxique
du surfactant ionique le rend moins attrayant.
1.2.2.7.2 XvlogÏucan
Le xyloglucan est un polysaccharide dérivé des graines de tamarin
formant des solutions thermosensibles après dégradation partielle par la I
galactosidase. Il s’agit d’un mélange d’heptasaccharide, d’octosaccharide et de
nonasaccharide ayant une chaîne principale de glucose et des chaînes latérales de
xylose et de galactose. La transition sol-gel en fonction de la température apparaît
lorsque au moins 35% des résidus galactose sont éliminés et celle-ci est
inversement proportionnelle au pourcentage de résidus galactose éliminés (67).
Le groupe d’Attwood a étudié le potentiel biomédical de ces solutions. Il a
d’abord été établi que le xyloglucan choisi (44% des résidus galactose éliminés)
formait un gel lorsque la température passait de 22 à 27°C (68). Des études in
vivo ont par la suite montré que la solution de xyloglucan pouvait prolonger
l’effet des médicaments suite à une administration rectale (68), intra-péntonéale
(69) ou orale (70, 71) (Fig. 1.10). En effet, les solutions de xyloglucan restaient
au site d’administration plus longtemps que les préparations contrôles et
permettaient l’obtention de concentrations plasmatiques plus élevées sur une
21
période plus étendue. Ces solutions sont également intéressantes pour
l’administration ophtalmique de principes actifs puisqu’elles permettent d’obtenir
un effet prolongé comparable à celui obtenu avec une solution de poloxamer 407
(72). Enfin, ce système a été évalué pour l’administration transdermique d’anti-
inflammatoires non stéroïdiens (ibuprofen, kétoprofen) et s’est révélé plus
efficace que le poloxamer 407 (73).
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Figure 1.10 Concentrations plasmatiques de théophylline après administration
chez le lapin d’une solution aqueuse par voie intra-veineuse (losange), d’une
solution 1.5% p/p de xyloglucan par voie orale (carré), de sirop Theo-Dur
(triangle) ou de sirop Theo-Dur Dry® (triangle inversé). Tiré de (71).
1.2.2.7.3 PoÏy(’N-isopropyÏaclylamide-co-acide acrylique] (F(MPAM-co-AA»
Le PNIPAM est un polymère précipitant en solution aqueuse lorsque la
température est augmentée au-dessus de —32°C. Han et Bae (74) ont montré qu’un
copolymère P(NIPAM-co-AA) (2%mol d’acide acrylique) en solution à 4% p/p
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figure E .11 Transitions de phase et processus de gélification lors de
l’augmentation de température d’une solution aqueuse de P(NIPAM-co-AA). Tiré
de (74).
Le groupe de Bae proposa d’utiliser ce copolymère en tant que matrice
cellulaire dans la mise au point d’un pancréas artificiel (75-80). Ce dernier serait
composé d’une pochette biocompatible, implantée chez le patÏent, à l’intérieur de
laquelle serait placée une suspension d’îlots de Langherans. Ces derniers ont
tendance à s’agglomérer après isolation et la solution thermosensible une fois
gélifiée permettrait de les isoler les uns des autres prévenant ainsi leur nécrose.
De plus, la réversibilité sol-gel de la suspension cellulaire faciliterait le
remplacement lorsque les îlots deviendraient non fonctionnels. En effet, il
suffirait de diminuer la température de la préparation pour qu’elle redevienne
liquide. A ce moment, il est possible de la retirer de la pochette et de la remplacer
par une suspension fraîche d’îlots de Langherans. Les études in vitro ont montré
que la solution themosensible encapsulait bien les îlots de Langherans lors de la
transition sol-gel, que l’encapsulation ne gênait pas la sécrétion d’insuline et
qu’elle permettait de maintenir la fonctionnalité des cellules plus longtemps. Lors
d’expériences de stimulation (impliquant une augmentation des taux de glucose
du milieu environnant) effectuées aux jours 1, 8 et 26, les îlots encapsulés dans le
gel de P(NIPAM-co-AA) sécrétaient des quantités semblables d’insuline en tout
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temps alors que les îlots baignant dans une solution tampon sécrétaient 30%
moins d’insuline au jour 26 qu’au jour 1.
1.2.2.7.4 PoÏoxamer
Les poloxamers sont des copolymères blocs de type ABA constitués
d’unités de PEO (A) et de PPO (B). Le plus étudié est le poloxamer 407. Une
solution concentrée de ce dernier (20-30% p/p) est liquide à température
ambiante et gélifie à 37°C. Plusieurs applications ont été envisagées, mais celle
ayant été le plus approfondie est l’administration de médicaments que ce soit par
la voie topique ($1 -$3), mtra-musculaire (18, 84), intra-tumorale (85), rectale (86,
$7), vaginale (88, 89) ou oculaire (90, 91). Par exemple, un gel à base de
poloxamer 407 peut augmenter l’absorption d’un médicament au niveau oculaire
(90): des essais chez le lapin ont montré qu’il était possible d’atteindre des
niveaux de timolol dans l’humeur aqueuse deux fois plus élevés avec un gel de






figure 1.12 Concentration de timolol dans l’humeur aqueuse de lapin après
instillation d’une solution aqueuse de timolol (cercle), d’une solution de
poloxamer contenant du timolol (carré) et d’une solution de poloxamerlMC
contenant du timolol (triangle). Tiré de (90).
Malgré le grand nombre d’études montrant le potentiel des solutions de
poloxamer 407 pour l’administration prolongée de médicaments, il ne faut pas
oublier qu’une concentration élevée de polymère est nécessaire à l’obtention d’une
solution thermosensible. De plus, l’implant formé n’est pas biodégradable. Il faut
également se rappeler que ce système ne permet qu’une libération de courte durée
(quelques heures).
1.2.2.7.5 Poloxamer etpoÏy(acide acrylique) (PAA)
Le PAA de haute masse molaire est un polymère bioadhésif souvent
utilisé pour augmenter le temps de contact d’un système avec son site
d’application. Des copolymères greffés de PNIPAM et de PAA ayant des
propriétés thermosensibles et bioadhésives ont d’abord été mis au point (92). Le
0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5 4 4,5
lime (hours)
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potentiel toxique du PNIPAM n’étant pas clairement établi, plusieurs chercheurs
ont entrepris de créer des polymères semblables à base de poloxamer 407, un
produit recoimu comme étant sécuritaire. Deux types de polymères ont été
synthétisés: le PAA-g-poloxamer (93-95) et le poloxamer-g-PAÀ (96-98). Les
solutions aqueuses de ceux-ci forment, à pH 7.4, un gel lorsque la température
augmente de 4°C à 37°C. L’avantage de ces nouveaux systèmes est la faible
concentration nécessaire pour obtenir une solution thermosensible
comparativement au poloxamer. Leur côté bioadhésif (99) les destine à plusieurs
voies d’administration (100-103). Des essais chez la brebis ont montré le potentiel
du poloxamer-g-PAA (Smart HydrogelTM) pour l’administration vaginale
d’estrogènes. Ce dernier prévenait l’écoulement post-administration, n’irritait pas
la muqueuse vaginale et permettait d’atteindre des taux sanguins d’estradiol
semblables à ceux obtenus avec la préparation commerciale Premann en






Figure 1.13 Taux sanguins d’estradiol après administration intra-vaginale chez
la brebis de crème vaginale Estrace® (300 ig estradiol), de suppositoires
vaginaux Premarin® (300 j.tg d’oestrogènes conjugués) et du Smart HydrogelTM
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Des essais chez l’humain ont aussi permis de constater que, suite à une
administration orale, une partie de la solution thermosensible demeurait au niveau
de l’oesophage pour une période de temps prolongée (102). 11 serait donc possible
d’utiliser cette propriété pour protéger l’oesophage dans le traitement du reflux
gastro-oesophagien.
1.2.2.7.6 CopoÏymères de poly(oxyde dthyÏène) et poly(acide lactique)
Jeong et al. ont mis au point divers systèmes thermosensibles et
biodégradables à base de PLA. Des copolymères tnbloc PEO-PLGA-PEO (104,
105) ainsi que des copolymères peigne PEO-g-PLGA et PLGA-g-PEO (106-109)
ont été synthétisés. Les solutions de ces polymères sont liquides à température
ambiante et forment un gel transparent à 3 7°C; elles sont donc appropriées pour
la mise au point de formes dépôt. Des études de libération in vitro avec deux
molécules modèles, le kétoprofène (hydrophile) et la spironolactone
(hydrophobe) ont révélé que le dépôt à base de PEO-PLGA-PEO permettait une
libération sur 2 semaines (kétoprofène) ou 2 mois (spironolactone) selon la nature
du médicament (110). La principale différence entre les systèmes réside dans leur
vitesse de dégradation in vivo. Les dépôts de PEO-PLGA-PEO persistent au
moins 1 mois au niveau du site d’injection, ceux à base de PLGA-g-PEO se
dégradent en 3 mois environ alors que les formulations de PEO-g-PLGA se
résorbent en moins d’une semaine. Ces différences permettent de moduler la
durée de libération en mélangeant divers polymères. Des études chez le rat ont
révélé qu’un dépôt à base de PEO-g-PLGA et de PLGA-g-PEO (50/50) contenant
de l’insuline contrôlait la glycémie pendant 5 jours alors qu’un dépôt à base de
PLGA-g-PEO seulement avait un effet pendant 16 jours (109).
Un autre copolymère à base de PEO et de PLGA a été développé par la
compagnie MacroMed Inc. (111). Ce nouveau polymère (PLGA-PEO-PLGA),
baptisé ReGel®, forme une solution liquide à une température inférieure à 15°C et
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un gel à la température du corps. Ce dernier disparaît complètement du site
d’injection en 4 à 6 semaines. L’application dont le développement est le plus
avancé est l’utilisation de ReGeI’ pour l’administration intra-tumorale de
paclitaxel (OncoGel®) (112). Ce dépôt permet une libération soutenue de
paclitaxel in vitro et in vivo (suite à une injection intra-tumorale chez la souris).
Une étude d’efficacité anticancéreuse a aussi montré que cette nouvelle
formulation était plus efficace que le produit actuellement disponible sur le
marché (Taxol®) dans un modèle de xénogreffe de tumeur mammaire humaine
(MDA23 1).
1.2.2.7.7 Liposomes thermosensibles
Une autre stratégie utilisée pour former un dépôt consiste à isoler les
diverses composantes d’une réaction de complexaflon en encapsulant Pune d’elle
dans des liposomes thermosensibles. Ce n’est que lorsque la température est
augmentée suffisamment pour déstabiliser la membrane liposomale qu’il y a
contact entre les divers éléments. Messersmith et al. ont étudié notamment un
mélange d’alginate et de liposomes thermosensibles contenant du calcium (113).
La préparation est demeurée liquide à ta température ambiante mais a gélifié
lorsque la température a été amenée à 37°C, suite à la libération des ions calcium

























figure 1.14 Réticulation de l’alginate à l’aide de liposomes thermosensibles.
Ce principe a été appliqué à d’autres systèmes; le calcium étant au centre
de plusieurs réactions biologiques. Les liposomes thermosensibles de calcium ont
été utilisés pour activer le facteur XIII, une enzyme transglutaminase (TGase)










Figure 1.15 Gélification (augmentation du module élastique G’) de la solution
TGase/fibrinogènelliposomes thermosensibles contenant du calcium en fonction
de la température. Tiré de (113).
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1.2.2.7.8 Chitosan et gÏycérophosphate
Une équipe de chercheurs de Montréal a récemment mis au point un
système thermosensible à base de chitosan (115, 116). Ce dernier est un dérivé de
la chitine, une des principales composantes de la carapace des crustacés. Le
chitosan est soluble en milieu acide mais forme un précipité dès que le pH
dépasse 6.2. Chemte et al. (115, 116) ont réussi à obtenir une solution de chitosan
ayant un pH physiologique (7.4), tout en maintenant le chitosan en solution, en
utilisant des sels de polyol. En plus, l’addition de ces sels rend la solution
thermosensible. Celle-ci est liquide à la température ambiante et forme un gel à
température corporelle. Ce système thermosensible constituait la base de mon
projet de recherche.
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1.3 Le chitosan et ses applications
1.3.1 Généralités
Chitosan est un nom qui désigne un groupe de polymères dérivés de la
chitine. Cette dernière est une des principales composantes de la carapace des
crustacés et c’est l’un des polysaccharides les plus abondants dans la nature
(deuxième après la cellulose). Le chitosan est la forme partiellement désacétylée
de la chitine. C’est un copolymère linéaire composé d’unités de glucosamine et
de N-acétyl glucosamine liées par des liens (1—*4) (fig. 1.16). Même s’il n’y a
pas de distinction claire entre la chitine et le chitosan, il est généralement accepté
que la chitine est très acétylée alors que le chitosan est presque complètement
désacétylé (>70%).
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figure 1.16 Structure chimique de la chitine et du chitosan.
La préparation du chitosan à partir de la chitine brute débute par
l’élimination des protéines et des sels de calcium de l’exosquelette des crustacés
à l’aide d’un traitement acide ou basique. Par exemple, l’hydroxyde de sodium
(NaOH) peut être utilisé afin d’enlever les protéines et l’acide chlorhydrique
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(HC1) pour supprimer le carbonate de calcium (CaCO3). Ensuite, la chitine est
désacétylée à l’aide d’une solution basique concentrée (ex. NaOH). Ce processus
entraîne l’hydrolyse des groupements aminoacétyles de la chitine. Le degré de
désacétylation varie entre 70 et 95% selon la méthode utilisée. Pour la majorité
des applications, le chitosan doit être purifié. On filtre donc le produit de base
dissous dans une solution acide. La microfiltration est utilisée pour enlever les
composés insolubles et l’ultrafiltration pour éliminer les composés de faible
masse molaire. Le précipité est lavé et séché pour obtenir du chitosan sans amine
libre. Lorsque le chitosan est destiné à un usage biomédical, le contenu en
endotoxines est abaissé à un niveau acceptable pour l’utilisation du polymère
chez l’humain. La fig. 1.17 illustre les différentes étapes de la production du





figure 1.17 Préparation du chitosan à partir de la chitine. Tiré de (117).
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Certaines caractéristiques du chitosan sont importantes à connaître lors de
son acquisition car son comportement en est directement dépendant. Ces
caractéristiques intrinsèques sont:
Sa composition. Les différents lots sont caractérisés par leur degré de
désacétylation. Il s’agit du ratio entre les unités de glucosamine et de N
acétyl glucosamine. Il peut être déterminé, entre autres, par titrage, par
RMN, par spectroscopie infrarouge ou ultraviolette. Il s’agit d’une des
caractéristiques intrinsèques les plus importantes du chitosan. Il détermine
le nombre de groupements amine libres dans la molécule.
Sa masse molaire moyenne. Elle se situe habituellement entre 10 000 et 1
000 000. Elle est déterminée à l’aide de mesures de viscosité intrinsèque,
de mesures de diffusion de la lumière ou par chromatographie d’exclusion
stérique.
D’autres caractéristiques générales sont aussi importantes à connaître
avant d’utiliser ce polymère. Le chitosan est soluble en milieu acide mais
insoluble à pH> 6. Pour cette raison, certains chitosans commerciaux contiennent
une quantité stoechiométrique d’acide afin d’en permettre la dissolution dans
l’eau. Il est également insoluble dans la majorité des solvants organiques. De
plus, sa solubilité dépend en partie de sa masse molaire et de son degré de
désacétylation. Par ailleurs, le chitosan est un polyélectrolyte à pH acide. En
solution, il possède une charge positive à cause de la protonation du groupement
amine de la glucosamine (pKa apparent 6.5). Le polymère réagit donc avec les
surfaces chargées négativement. Les groupements amine et hydroxyle du
polymère peuvent être utilisés pour en modifier chimiquement les
caractéristiques. Le chitosan présente également plusieurs propriétés biologiques.
Voici quelques exemples d’applications illustrant la versatilité de ce polymère.
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1.3.2 Chélation
Les propriétés de chélation du chitosan peuvent s’avérer intéressantes
dans plusieurs domaines, en particulier pour la décontamination des eaux
industrielles usées. On l’utilise en effet pour floculer divers composés. Par
exemple, lors d’un pré-traitement des eaux provenant d’une usine de liège, il a été
employé afm d’améliorer le rendement de la filtration effectuée ensuite (11$). De
même, il a servi à retirer la kaolinite telle que retrouvée dans les eaux usées
provenant d’usine d’argile (119). Le chitosan permet une floculation rapide de la
kaolinite (Fig. 1.1$). Les auteurs rapportent que la floculation et la décantation
peuvent être effectuées en moins d’une heure.
Des chercheurs thaïlandais l’ont également étudié pour l’adsorption des
teintures dans les eaux usées des usines de textile (120). Ils ont mis au point un
dérivé de chitosan très efficace pour décolorer les eaux usées. La décoloration
atteignait 90% en moins de 10 minutes. De plus, le dérivé pouvait être régénéré et
réutilisé au moins 10 fois. Le chitosan peut également servir à floculer la vase
lors de la préparation d’eau potable à partir des cours d’eau (121). D’autre part, il
permet l’élimination des algues présentes dans les points d’eau décoratifs ou
récréatifs (122). Le chitosan s’avère un choix intéressant pour ces applications car
figure 1.1$ Suspension de kaoliriite avant la floculation (gauche) et pendant la
floculation (droite). Tiré de (119).
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il est moins toxique que les composés habituellement utilisés (ex: aluminium et
C) calcaire) et il est biodégradable.
1.3.3 Traitement du papier
Récemment, le potentiel du chitosan en tant que matériau pour améliorer
la conservation du papier a été examiné (123). Des échantillons étaient recouverts
d’un film de chitosan par trempage, soumis à un vieillissement accéléré (36, 72,
10$ ou 144 h à 100°C) puis évalués à l’aide de divers tests. Le traitement à l’aide
des solutions de chitosan a amélioré la résistance du papier au déchirement ainsi
que sa durabilité.
1.3.4 Conservation des aliments
L’utilisation du chitosan dans le secteur agroalimentaire a fait l’objet de
plusieurs revues de littérature au cours des dernières années (124, 125). Dans ce
domaine, il est souvent utilisé en tant qu’agent de conservation à cause de ses
propriétés antimicrobiennes. En effet, le chitosan a une activité antibactérienne
ou antifongique contre plusieurs microorganismes. L’activité antibactérienne du
chitosan peut être bactéricide ou bactériostatique selon la souche bactérienne et
les caractéristiques du polymère (125, 126). Le mécanisme exact de cette activité
est encore inconnu mais différentes hypothèses ont été émises. Par exemple, il
aurait un effet au niveau de la membrane des bactéries; il s’y lierait et affaiblirait
sa capacité à agir comme barrière (127). L’activité antifongique du chitosan
permet de réduire la croissance de nombreux pathogènes présents sur les fruits et
les légumes suite à leur immersion dans une solution de celui-ci. Une équipe de
chercheurs du Royaume-Uni l’a utilisé pour développer un nouveau système de
conservation des saucisses de porc (12$). Ce dernier permet de réduire les
C) quantités de sulfites utilisées et ainsi se conformer aux nouvelles réglementations
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en vigueur dans certains pays. Le chitosan est aussi utilisé sous forme de film
pour la conservation des aliments. Ces films possèdent des propriétés similaires
aux films plastiques tout en étant biodégradables. Ils se sont ainsi révélés très
efficaces pour la conservation des mangues, prolongeant la période de
conservation de 9 jours (129). De même, les films de chitosan ont permis de
réduire la perte d’humidité, l’oxydation des lipides et la croissance microbienne
lors de la conservation de filets de morue et de hareng (130). En application pré-
et post-cueillette, le chitosan a entraîné une diminution du nombre de raisins
infectés de moisissures ainsi que la sévérité des lésions lors de l’entreposage
(131).
1.3.5 Applications biomédicales
Actuellement, le chitosan suscite beaucoup d’intérêt dans le domaine
pharmaceutique et médical à cause de son caractère biocompatible et
biodégradable. Néanmoins, les chercheurs continuent de se pencher sur l’épineuse
question de la biocompatibilité lorsqu’ils mettent au point un nouveau système
étant donné que le terme chitosan représente une grande famille de molécules
ayant des propriétés variables. Diverses formes de chitosan (particules, films,
implants) ont été évaluées suite à une administration orale, sous-cutanée, intra
musculaire, intra-péritonéale ou intra-osseuse (132-136). Par exemple, l’étude de
Hidaka et aÏ. (133) a révélé que les membranes de chitosan implantées chez le rat
causaient une inflammation dont l’intensité était inversement proportionnelle au
degré de désacétylation. VandeVord et aÏ. (134) ont obtenu des résultats
similaires; leur implant fait de chitosan désacétylé à 92% a causé peu
d’inflammation suite à l’implantation chez la souris. Pour ce qui est de la
biodégradabilité des biomaténaux à base de chitosan, il a été remarqué qu’elle
augmentait lorsque le degré de désacétylation dinmiuait (137).
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1.3.5.1 Effet au niveau sanguin
Le chitosan et certains de ses dérivés ont un effet marqué au niveau de la
coagulation sanguine. D’un côté, le chitosan est un bon agent hémostatique. Il
augmente l’adhésion et l’agrégation des plaquettes, un des premiers mécanismes
activés lors d’un dommage tissulaire (138, 139) (fig. 1.19). Il réduit également le
temps de coagulation (139). D’un autre côté, certains dérivés sulfatés sont
d’excellents anticoagulants (140). Des chercheurs ont ainsi mis au point un dérivé
ayant une activité anticoagulante comparable à celle de l’héparine (141). De
même, certains dérivés N-acylés pourraient servir à recouvrir la surface d’outils
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figure 1.19 Adhésion plaquettaire en fonction de la concentration de chitosan
et du temps de contact. Tiré de (13$).
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1.3.5.2 Traitement des plaies
Le chitosan agit à plusieurs niveaux au cours du processus de guérison et
ces différents effets ont été revus par Ueno et aÏ. (143). Le chitosan étant capable
d’arrêter les saignements, il a d’abord été utilisé dans la fabrication de
pansements. Plus tard, on s’est aperçu qu’il pouvait aussi accélérer la guérison des
plaies. Les chercheurs l’utilisent habituellement en application topique, que ce
soit sous forme de film (144) ou d’onguent (145). Un dérivé de chitosan formant
un hydrogel lorsque exposé à des rayons liv a récemment été mis au point (voir
section 1.2.2.1). Le gel formé couvre bien la plaie, maintient fermement
ensemble deux morceaux de peau et accélère la fermeture des plaies. Afm
d’augmenter l’efficacité du traitement, divers composés utiles à la guérison sont
souvent incorporés dans la formulation. Par exemple, Mi et aÏ. (146) ont
développé un pansement multicouche à base de chitosan contenant un anti-
infectieux (sulfadiazine d’argent). Ce pansement a une activité antimicrobienne
contre le Pseudomonas aeruginosa et le StaphyÏococcus aureus pendant une
semaine grâce à une libération prolongée de l’anti-infectieux (Fig. 1.20). Mizuno
et al. (147) ont, quant à eux, incorporé un facteur de croissance des fibroblastes
(“basic fibrobtast growth factor”) dans un film de chitosan afin d’accélérer le
processus de guérison. De même, Ishihara et aÏ. (39) ont ajouté différents facteurs
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Figure 1.20 Colonies (CFU) de Staphylococcus aureus et de Pseudomonas
aeruginosa obtenues après biopsie d’une plaie infectée (rat) traitée ou non avec





Le chitosan a également fait l’objet d’investigation dans le domaine de la
réparation tissulaire. Park et aï. ont montré que des éponges à base de collagène
et de chitosan pouvaient stimuler la régénération du tissu pénodontal (148). Une
équipe québécoise a, quant à elle, choisi d’utiliser le chitosan pour la fabrication
in vitro d’équivalent cutané pouvant servir de greffe chez les grands brûlés (149-
151) (Fig. 1.21). Lors d’essais chez la souris, il y a eu revasculansation,
remodelage d’une matrice extracellulaire similaire au derme normal et
régénération de fibres nerveuses.
Le chitosan est aussi employé dans la préparation de divers biomaténaux
destinés à la réparation osseuse (152). Il a été mis en évidence que les
ostéoblastes pouvaient proliférer dans les matériaux à base de chitosan et
produire de la matrice osseuse (153). Par ailleurs, l’ostéogenèse était plus







Figure 1.21 Une région de peau (2.5 x 2.5-cm2) a été retirée puis un lambeau a
été découpé (A). Ce dernier était bien vascularisé (B) et il a été positionné au
dessus de la plaie (C). Les bords ont été cousus et la peau préparée in vitro a été




1.3.5.4 Effet sur les lipides circulants
C
Quelques travaux ont permis de mettre en évidence les propriétés
hypocholestérolémiantes du chitosan. Par exemple, des chercheurs japonais ont
administré du chitosan à des femmes en santé ayant une hypercholestérolémie
légère à modérée afm de vérifier s’il permettait de réduire les taux de cholestérol
sanguins alors que la diète n’était pas modifiée (154). Après $ semaines de
traitement, le chitosan a permis de diminuer de façon significative les taux de
cholestérol ainsi que les taux de LDL (“10w densily tipoproteins”, mauvais
cholestérol). Les taux de triglycérides sont demeurés inchangés et les taux de
HDL (“high density hpopro teins”, bon cholestérol) ont légèrement diminué tout
en restant dans les limites acceptables. L’effet hypocholestérolémiant du chitosan
chez l’animal et chez l’humain est bien établi mais le mécanisme d’action reste
encore à élucider. Une des hypothèses avancées est l’augmentation de l’excrétion
fécale des acides biliaires. Plusieurs études ont montré que le chitosan adsorbait
effectivement les acides biliaires. Un autre mécanisme suggéré est la réduction de
l’absorption intestinale du cholestérol. La majorité des études in vivo appuient
cette hypothèse (155).
1.3.5.5 Effet sur les tumeurs
H a été observé que le chitosan pouvait avoir des propriétés antitumorales.
Nishimura et al. (156) ont montré que certains chitosans activaient les
macrophages et supprimaient ainsi la croissance tumorale. De même, des
polymères de faible masse molaire ont inhibé la croissance du sarcome 180 chez
la souris après administration intra-péritonéale ou orale (157). De plus. certains
oligosaccharides de chitosan exercent un effet inhibiteur sur la croissance des
cellules tumorales Meth A (“methylcholanthrene-induced fibrosarcoma A “)
transplantées chez la souris (158, 159).
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1.3.5.6 Administration des médicaments
Le domaine d’application où s’effectue présentement le plus de recherche
sur le chitosan est l’administration de médicaments. Plusieurs revues de littérature
ont été publiées au fil des ans à ce sujet (160-165). Certaines propriétés du
chitosan sont particulièrement intéressantes pour cet usage. En effet, il a la
capacité d’augmenter l’absorption au niveau des muqueuses en élargissant
temporairement les jonctions entre les cellules épithéliales et son côté bioadhésif











Figure 1.22 Effet hypoglycémique de diverses formulations d’insuline après
administration orale chez des rats diabétiques. Solution saline (losange), solution
d’insuline-chitosan (triangle), solution d’insuline (carré) ou nanoparticules
d’insuline enrobées de chitosan (croix). Tiré de (169).
Le chitosan est utilisé pour la mise au point de véhicules destinés, entre
autres, aux voies orale (167, 175, 176), nasale (170, 177-183), opthalmique (16$)
ou intra-tumorale (1$4). Par exemple, Tozaki et aÏ. (176) ont développé des
capsules de chitosan permettant une libération d’acide 5-aminosalicylique
préférentiellement au niveau du colon afm de traiter l’inflammation des colites
ulcéreuses ou de la maladie de Crohn. Illum et aÏ. (179, 180) ont mis au point des
systèmes de libération intra-nasale de morphine à base de chitosan (solutions ou
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poudres). Un de ces derniers a permis d’obtenir un soulagement environ 5
minutes après administration chez des patients cancéreux, ce qui est plus rapide
qu’après administration orale. Un vaccin intra-nasal contre la diphtérie a aussi été
développé (122). Une réponse immunitaire significative a été observée après
administration nasale chez la souris de microsphères de chitosan contenant de la
toxine diphtérique. Une étude effectuée récemment chez des volontaires sains a
révélé qu’une seule administration intra-nasale était bien tolérée et qu’elle
augmentait la capacité de neutralisation de la toxine (183). Cette capacité induite
était équivalente à celle obtenue suite à une immunisation nitra-musculaire
standard. fi a également été démontré que l’administration nitra-tumorale d’un
photosensibilisateur, le vert d’indocyanine, dans un gel à base de chitosan
augmentait la réponse tumorale au traitement par irradiation (184).
Le chitosan est également un vecteur prometteur pour la thérapie génique.
En effet, lorsqu’il est en solution, sa charge positive lui permet de se lier à l’ADN
chargé négativement. De plus, le chitosan est moins toxique que la plupart des
vecteurs cationiques actuellement à l’étude. Kôping-Hôggârd et al. (185) ont
montré que le chitosan formait des complexes stables avec l’ADN et que cet
arrangement protégeait l’ADN contre la dégradation dans le sérum. Kumar et aï.
(186) ainsi que Iqbal et aï. (187) ont utilisé le chitosan pour développer un vaccin
intra-nasal contre le virus respiratoire syncytial (VRS). Ce vaccin contient des
nanosphères de chitosan et d’ADN (plasmides codant divers antigènes du VRS).
Chez la souris, il a permis de réduire de façon significative les titres viraux et la
charge d’antigènes viraux après une infection aigu causée par le VRS. De plus, il
y a eu une induction significative de la production d’anticorps.
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1.4 But du projet
Le principal but de ce projet de recherche était d’évaluer le potentiel du
nouveau système thermosensible à base de chitosan décrit au point 1.2.2.7.8 en
tant que dépôt auto-formant permettant une libération prolongée de médicaments.
Cette technologie fait partie des systèmes formant des implants au site d’injection
présentés dans la revue de littérature au chapitre 2. Cette dernière est sous presse
dans la revue “European Journal ofPharmaceutics and Biopharmaceutics”. Les
chapitres suivants présentent les résultats obtenus. D’abord, le profil de libération
de diverses macromolécules hydrosolubles à partir du gel a été étudié. Ces
résultats ont été publiés dans la revue “International Journal ofFharmaceutics”
en 2000 (chapitre 3). L’encapsulation des composés dans des liposomes avant
incorporation dans le gel a ensuite été envisagée afm de ralentir leur libération.
Les résultats de ces travaux sont parus dans la revue “Journal of ControlÏed
Release” en 2002 (chapitre 4). Cette approche permettant effectivement de
ralentir la libération des composés hydrosolubles, en particulier ceux de petite
masse molaire, des essais avec un petit peptide appelé hexaréline ont été
entrepris. Ces études n’ont pas été publiées et sont résumées au chapitre 5. Ces
essais ont révélé que le système liposome-solution de chitosan thermosensible
n’était pas approprié pour la libération prolongée d’un composé hydrosoluble dont
le site d’action est éloigné du site d’injection puisque les taux plasmatiques étaient
sous la limite de détection après 24 heures. Une application locale a alors été
envisagée (injection intra-tumorale) et l’utilisation d’un composé hydrophobe
(paclitaxel) a été explorée. Ces résultats ont été publiés dans la revue “European
Journal of Fharmaceutics and Biopharmaceutics” en 2004 (chapitre 6). Ces
derniers essais ont montré que le gel de chitosan pouvait libérer progressivement
un composé hydrophobe sur une période de plus d’un mois. Des essais chez la
souris ont également montré que l’injection intra-tumorale de cette nouvelle
formulation permettait de ralentir la croissance tumorale.
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1.5 Produits et méthodes
1.5.1 Produits
Nous nous sommes servis de différents chitosans au cours de ce travail.
Pour les essais préliminaires, un chitosan de masse molaire moyenne (190 000-
310 000) acheté chez Aldnch (Milwaukee, WI) a été employé. Par la suite, il a
été remplacé par deux hydrochiorures de chitosan ultrapurs provenant de chez
Pronova (Oslo, Norvège) (ProtasanTM). Ces derniers étaient purifiés pour une
utilisation médicale et la forme hydrochlorure permettait de dissoudre la poudre
directement dans l’eau. Enfin, un chitosan ultrapur (UltrasanTM) fourni par la
compagnie Bio$yntech Inc (LavaI, QC) a été utilisé. Le chitosan de Aldrich avait
un degré de désacétylation de 84%, un des hydrochlorures avait un degré de
désacétylation de 84% (C$4), l’autre de 95% (C95) et le chitosan de Bio$yntech
avait un degré de désacétylation de 95%. Lors des essais avec le chitosan de
Aldnch, le glycérophosphate (GP) employé était un mélange 50:50 des isomères
f3 et Œ. Dans les autres essais, le GP contenait seulement l’isomire f3. Les deux GP
provenaient de chez Sigma (St-Louis, MO). Pour les études de libération in vitro,
nous avons eu recours à plusieurs composés modèles. Le bleu de méthylène
provenait de chez Fisher (Fairlawn, NJ). La calcéine, le maléate de
chlorphéniramine ainsi que les dextrans de masse molaire variable marqués à
l’aide d’isothiocyanate de fluorescéine (fITC-dextran) ont été achetés chez Sigma
(St-Louis, MO). La carboxyfluorescéine (CF) a été obtenue chez Molecular
Probes (Eugene, OR). Les autres molécules employées étaient l’hexaréline
(peptide synthétique) (Europeptides, Argenteuil, france) et le paclitaxel (principe
actif anti-cancéreux) (Bioxel Pharma, Ste-foy, QC). Pour la préparation des
liposomes, différents lipides ont été utilisés: phosphatidylcholine d’oeuf (EPC),
cholestérol (Chol), 1 ,2-dimynstol-sn-glycéro-3-phosphoglycérol (DMPG) et 1,2-
distearoyl-sn-glycéro-3-phosphatidylcholine (DSPC) (Northem Lipids,
Vancouver, BC). Les cellules tumorales (EMT-6) ayant servi lors des essais avec
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le paclitaxel ont été obtenues du Prof Van Lier du Centre Hospitalier
Universitaire de $herbrooke.
1.5.2 Préparation de la solution thermosensible
Une solution de chitosan 1.8% (p/p) a d’abord été préparée par dissolution
du polymère dans l’eau ou dans une solution d’acide acétique 0.1 M selon qu’il
était sous la forme sel (hydrochlorure) ou non. Ensuite, une solution aqueuse de
GP 45% (p/p) a été produite. Les deux solutions ont été refroidies à —4°C dans un
bain de glace puis la solution de GP a été ajoutée progressivement à la solution de
chitosan sous agitation. La solution fmale contenait 3.6 ou 7.3 % (p/p) de GP.
Pour les essais in vivo, les solutions de chitosan et de GP ont été stérilisées
respectivement par autoclave (12 1°C, 10 mm) et par filtration. Les deux solutions
ont ensuite été mélangées dans des conditions aseptiques. La formulation
contenant du paclitaxel a été préparée en versant directement la solution de
chitosan sur le principe actif stérilisé au préalable par irradiation gamma. Ce
mélange a été agité pendant 4 heures avant que ne soit ajoutée la solution de GP.
1.5.3 Préparation des liposomes
Les liposomes ont été préparés par la technique “REV” (“reverse-phase
evaporation method”). Les lipides dissous dans le chloroforme ou dans un
mélange chloroforme/méthanol (2:1 v/v) ont été déposés sur les parois d’un tube
par évaporation. Le film de lipides a ensuite été dissous dans une phase organique
(éther). La phase aqueuse contenant la molécule à incorporer (CF ou hexaréline)
a ensuite été ajoutée. Le mélange a été mis dans un bain à ultrasons afin d’obtenir
une émulsion homogène puis le solvant organique a été évaporé sous vide. Les
préparations ont été soumises à la sonde à ultrasons ou extrudées afin d’obtenir
une taille défmie de liposomes. Les molécules non incorporées ont été séparées
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des liposomes par chromatographie d’exclusion stérique (Sephadex G-100 ou G
C’ 50, Amersham Pharmacia Biotech, Uppsala, Suède). La taille des liposomes a été
déterminée par diffusion dynamique de la lumière et la quantité de CF ou
d’hexaréline incorporée dans les liposomes a été mesurée par spectrofluorométrie
(Aminco-Bowman Senes 2, Spectronics Instrument, Rochester, NY).
1.5.4 Rhéologie
Les études de rhéologie ont été effectuées à l’aide d’un rhéomètre Bohiin
CVO (Bohlin Instruments, Cranbury, NJ) et de cylindres coaxiaux en mode
oscillatoire sur des solutions thermosensibles fraîchement préparées contenant ou
non des liposomes (chapitres 3 et 4). Les variations de module élastique ont été
enregistrées en fonction du temps alors que le système était maintenu à 37 +
0.1°C. La fréquence d’oscillation était 1Hz tout au long de l’expérience.
1.5.5 Stabilité des solutions thermosensibles
La stabilité physique de deux solutions thermosensibles, l’une à base de
C84 et l’autre à base d’un mélange 1:1 (p’) de C$4 et de C95 a été évaluée à
l’aide de mesures rhéologiques (chapitre 3). Les solutions ont été entreposées à
4°C ou à la température ambiante. À différents temps, la viscosité a été
déterminée à 20 ± 0.1°C avec un viscosimètre Brookfield RVDV-II+ (Brookfield
Engineering Laboratones Tnc, Stoughton, MA) équipé d’un cône-plan. À ces
mêmes temps, la cinétique de gélification a été évaluée tel que décrit au point
1.5.4.
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1.5.6 Études de libération in vitro
Les composés modèles, encapsulés ou non dans des liposomes, ont été
mélangés à la solution thermosensible à température ambiante (chapitres 3, 4 et
5). Des échantillons (300 mg) de cette préparation ont été déposés dans les
cellules de libération à flux continu (Fig. 1.23). La préparation thermosensible se
trouvait dans la cupule au sommet du pied et un flux continu de tampon
phosphate salin (PBS, pH 7.4) circulait au-dessus. La température des cellules a
été maintenue à 37 ± 0.1°C. Le tampon sortant des cellules a été récupéré afm
d’en doser le contenu en principe actif par spectrophotométne.
spectrofluorométrie ou à l’aide d’un essai radio-immunologique. Dans les études
menées avec des liposomes (chapitre 4), la fluorescence de la Cf a été mesurée
avant et après l’ajout de Triton X-100. Ce dernier déstabilise les liposomes et
permet la libération complète de leur contenu. Cette procédure permet de
distinguer la CF libre de celle encapsulée dans les liposomes.
Lors des études avec le paclitaxel, les cellules de libération à flux continu
n’ont pas été utilisées (chapitre 6). La solution thermosensible (300 mg) a été
placée dans un moule puis dans un incubateur à 37°C pendant 12 heures. Les gels
ont par la suite été démoulés et immergés dans 500 mL de PBS contenant 0.3 %
(p/v) de lauryl sulfate de sodium (SDS) sous agitation (100 rpm) et à 37 ± 0.1°C.
Des prélèvements ont été effectués à différents temps et le PBS renouvelé après
chaque collecte. Le dosage du paclitaxel dans chaque échantillon a été réalisé par
FIPLC. L’analyse a été faite sur 55 jiL d’échantillon dilué dans une phase mobile
composée dacétonitrile, d’eau et de méthanol (4$ :41:11 v/v) à un débit de 1
mL/min (pompe Gilson modèle 302, Middleton, WI), avec une colonne Nova
Pak C18 4.6 x 150 mm (Waters, Milford, MA) et un détecteur UV (Gilson modèle
116, Middleton, W!) à 242 nm.
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PBS pH 7,4
figure L23 Cellule de libération à flux continu. Adapté de (18$).
1.5.7 Érosion
Des échantillons de solutions thermosensibles ne contenant aucune
molécule modèle ont été placés dans les cellules de libération à flux continu et
soumis aux mêmes conditions que lors des études de libération. Après certains
intervalles de temps, ils étaient récupérés, pesés, séchés pendant 48 heures et
repesés (chapitre 3).
1.5.8 Microscopie électronique à balayage
Les premières images ont été prises sur des gels sans liposome (chapitre
3). Ces gels ont été soumis à la même procédure que lors des études d’érosion. A
des temps prédéterminés, les échantillons étaient récupérés, congelés dans l’azote
liquide puis lyophilisés pendant 4$ heures. Ils ont ensuite été recouverts d’une







Jeol JSM$40 (Jeol, Boston, MA). Les images subséquentes ont été prises sur des
gels contenant des liposomes fraîchement préparés (chapitre 4). Ceux-ci ont été
observés par microscopie électronique à balayage (Jeol IOOCX, Jeol, Peabody,
MA) après ciyofracture.
1.5.9 Activité anti-tumorale in vivo
Des souris Balb/c femelles pesant 15-17 g ont été utilisées (chapitre 6).
Chaque animal a reçu 2 X 1 cellules EMT-6 (cellules de carcinome mammaire
murin) par voie sous-cutanée au niveau de la hanche. Dans la première étude, les
souris ont été traitées lorsque la tumeur a atteint 30 mm3, soit une taille suffisante
permettant l’injection intra-tumorale. Dans la seconde, les souris ont été traitées 4
jours après l’inoculation des cellules tumorales. Ce moment a été choisi afin de
mimer une faible population de cellules comme ce serait le cas après une
chirurgie effectuée pour retirer une tumeur primaire. Dans chaque étude, les
souris ont été réparties au hasard entre les 4 groupes suivants: salin intra-veineux
200 .tL/jour pendant 4 jours, Taxol intra-veineux 10 mg!kg/jour dans environ
200 .tL pendant 4 jours, gel seul 10 jiL infra-tumoral et gel contenant du
paclitixel 10 jiL intra-tumoral (contenant l’équivalent de 40 mg/kg de paclitaxel).
Les injections contrôles par voie intra-veineuse ont été réalisées sur 4 jours afm
de simuler l’effet soutenu du gel. Le suivi consistait à mesurer la taille de la
tumeur et le poids des souris afin de déterminer l’effet anti-tumoral et la toxicité
systémique.
Après 17 jours d’observation, les animaux ont été sacrifiés et les tumeurs
retirées. Elles ont été fixées dans de la formaline tamponnée pendant 2 semaines
à 4°C. Chaque tumeur a ensuite été coupée en deux, une moitié a été fixée dans la
paraffme puis des coupes de 5-6mm ont été réalisées. Une attention particulière a
été portée aux tumeurs contenant du gel afin d’isoler la partie de tissus le
contenant. Les coupes les plus intéressantes ont été colorées à l’aide de Sa&anin
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01Fast Green selon un procédé développé chez BioSyntech lic. afin de visualiser
les cellules tumorales viables et le gel de chitosan. Les coupes histologiques ont
ensuite été examinées à t’aide d’un microscope (Olympus CX4O, Carsen Group
Inc., Markham, ON) équipé d’une caméra (focus Corp., Séoul, Corée du Sud).
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2.1 Abstract
In the past few years, an increasing number of in situ-formiiig systems
have been reported in the literature for various biomedical applications, including
drng delivery, ceT! encapsulation, and tissue repair. There are several possible
mechanisms that leaii to in situ gel formation: solvent exchange, UV-irradiation,
ionic cross-linkage, pH change, and temperature modulation. The thermosensitive
approach can be advantageous for particular applications as it does not require
organic solvents, co-polymenzation agents, or an extemally-applied trigger for
gelation. In the last 2 decades, several thermosensitive formulations have been
proposed. This manuscnpt focuses on aqueous polymenc solutions that form
implants in situ in response to temperature change, generally from ambient to
body temperature. It mainly reviews the charactenzation and use of
polysaccharides, N-isopropylaciylamide copolymers, poly(ethylene oxide-b
propylene oxide-b-ethy!ene oxide) (poloxamer) and its copolymers,
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poly(ethylene oxide)/(D,L-lactic acid-co-glycolic acid) copolymers, and
thermosensitive liposome-based systems.
Keywords: thermosensitivity, implants, in situ, injectables, drug deliveiy





2.4.3 Chitosan and glycerophosphate
2.5 N-isopropylaciylamide copolymers
2.5.1 Poly(N-isopropylacrylamide-co-aciylic acid)
2.5.2 Poly(N-isopropylacrylamide) I poly(ethylene oxide)
2.6 Poloxamer systems
2.6.1 Poloxamer (Pluromc®)
2.6.2 Poloxamer I poly(aciylic acid)
2.7 Poly(effiylene oxide) I poly(D,L-lactic acïd-co-glycolic acid)








In the past few years, an mcreasing number of in situ forming systems
have been reported in the literature for vanous biomedical applications, including
drug delivery, ceil encapsulation, and tissue repair. These systems are injectable
fluids that can be introduced into the body in a minimally-invasive manner prior
to solidifying or gelling within the desired tissue, organ, or body cavity.
Injectable gel-forming matrices offer several advantages over systems shaped
into their final form before implantation. for example, injectable materials do flot
require a surgical procedure for placement (and withdrawal if not biodegradable),
and various therapeufic agents can be incorporated by simple mixing. When they
are used to fill a cavity or a defect, their flowing nature enables a good fit. In situ
implant formation can occur as a result ofeither a physical or chemical change of
the system.
There are several possible mechanisms leading to in situ implant
formation. The solvent exchange approach consists of dissolving a water
insoluble polymer in a water-miscible, biocompafible solvent. Upon contact with
body fluids, the solvent diffuses out of the polymer while water permeates the
liquid polymer matrix. Due to its insolubility in water, the polymer precipitates,
resulting in the formation of a solid polymenc implant (l-5). However,
incomplete implant formation can be observed in vivo resulting in a high initial
release and local or systemic toxicity. Also, the organic solvent used to solubilize
the polymer can physically denaturate labile compounds such as proteins.
Photopolymenzation has also been proposed 10 prepare in situ implants. Tins
approach has been taken to produce depot formulations (6), biological adhesives
for soft tissues (7-10), and orthopaedic biomaterials (11). However,
photopolymenzatÏon requires the presence of a photoimtiator at the gelafion site
which can be toxic. furthermore, the penetration capacity of the radiation source
limits the number of application sites, and the reaction can evoke enough heat to
damage surrounding tissues.
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In situ-forming systems that do not require organic solvents or
copolymenzation agents have gained increasing attention. These are liquid
aqueous solutions before administration, but gel under physiological conditions.
Gelation can occur in situ by iomc cross-linking (12, 13) or afier a change in pH
(14, 15) or temperature. The latter approach exploits temperature-induced phase
transition.
Some polymers undergo abrupt changes in solubility in response to
increases in environmental temperature (lower critical solution temperature,
LCST). This phase separation is generally viewed as a phenomenon govemed by
ifie balance of hydrophilic and hydrophobic moiefies on the polymer chain and
the free energy of mixing (16-1 8). The free energy of association varies with
enthalpy, entropy and temperature (AG = AH- TAS). As the positive enthalpy
term (Al-I) is smaller than the entropy term (AS), an increase in temperature
resuits in a larger TAS, making AG negative and favormg polymer chain
association. The temperature dependence of certain molecular interactions, such
as hydrogen bonds and hydrophobic effects, contnbute to phase separation. At
the LCST, hydrogen bonding between the polymer and water becomes
unfavorable, compared to polymer-polymer and water-water interactions, and an
abrupt transition occurs as the solvated macromolecule quickly dehydrates and
changes to a more hydrophobic structure (1$, 19). Altematively, some
amphiphilic polymers, that self-assemble in solution, show micelle packing and
gel formation because of polymer-polymer interactions when temperature is
increased (20).
The ideal system would be a solution that is a free-flowing, injectable
liquid at ambient temperature. It should then gel at body temperature with
minimal syneresis. Moreover, loading with dnigs or celis should be achieved by
simple mixing. When administered parenterally, these systems should exhibit a
pH close to neutrality and should be bioresorbable. This paper focuses on
polymenc solutions that can form implants in situ in response to temperature
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change, ftom ambient to body temperature. It mainly reviews the characterization
and use of polysaccharides, N-isopropylacrylamide (NIPAM) copolymers,
poly(ethylene oxide-b-propylene oxide-b-ethylene oxide) (PEO-PPO-PEO) and
its copolymers, poly(ethylene oxide)/(D,L-lactic acid-co-glycolic acid)
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Thermoreversible gels can be prepared with naturally-occumng polymers.
Most natural polymer aqueous solutions form a gel phase when their temperature
is lowered. Classic examples of natural polymers exhibiting a sol-gel transition
include gelatin and carrageenan. At elevated temperatures, these polymers adopt
a random coil conformation in solution. Upon cooling, a continuous network is
formed by partial helix formation (21, 22). Some cellulose derivafives are an
exception to this gelation mechanism. At low concentrations (1-10 wt%), their
aqueous solutions are liquid at low temperature, but gel upon heating.
Methylcellulose (Fig. 2.1A) (23, 24) and hydroxypropyl methylcellulose (HPMC)
(Fig. 2.1B) (24) are typical examples of such polymers. Methylcellulose solutions
transform into opaque gels between 40 and 50°C (23, 24), whereas HPMC shows
phase transition between 75 and 90°C (24). These phase transition temperatures
can be lowered by chemical or physical modifications. For example, NaC1
decreases the transition temperature ofmethylcellulose solutions to 32-34°C (23,
24). Similarly, by reducing the hydroxypropyl molar substitution of HPMC, its
transition temperature can be lowered to -40°C (24).
Gelation of methylcellulose or FWMC solutions is pnmarily caused by the
hydrophobic interaction between molecules contarning methoxy substitution. At
low temperatures, the macromolecules are hydrated, and there is little polymer
polymer interaction offier than simple entanglement. As the temperature is raised,
the polymers gradually lose their water of hydration, which is reflected by a
decline in relative viscosity. Eventually, when sufficient but not complete
dehydration ofthe polymer occurs, polymer-polymer associations take place, and
the system approaches an infmite network structure, as reflected expenmentally
by a sharp tise in relative viscosity (23).
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This sol-gel transformation has been exploited to design in situ-gelling
systems. Tate et aÏ. (25) evaluated methylcellulose-based constructs as potential
tissue engineering scaffolds for the repair of brain defects. These systems
exhibited low viscosity at 23°C and formed soft gels intracerebrally at 37°C. The
gels were biocompatible both in the presence of cultured cells and in the injured
rat bram.
Aqueous solutions of ethyl(hydroxyethyl)cellulose (EHEC) (fig. 2.1 C)
also exhibit thermosensitive behavior. However, their viscosity decreases with
temperature, which is flot appropnate for the preparation of in sitn-forming
implants. At the end of the 1980’s, Carlsson et al. (26, 27) reported that the
addition of an ionic surfactant, like sodium dodecyl suiphate or cetyl
tnammonium bromide, to semi-dilute (1-4 wt%) EHEC solutions completely
changed their thermal behavior. These systems underwent sol-gel phase transition
upon heating ftom room temperature to 3 0-40°C, resulting in the formation of
stiif and clear gels. The rheological properties of such gels were further
investigated by Nystrôm et al. (28). The surfactant was found to interact with
EHEC by a strongly cooperative process implying the formation of micelle-like
surfactant clusters on the polymer (27, 29, 30). Binding increased wiffi rising
temperature, and gelation was attributed to the ability of micelle-like clusters on
the polymer chain to couple with segments on other chams (27, 29).
Scherlund et al. (31) evaluated the EHEC/surfactant system for the local
deliveiy of anesthetic agents to the penodontal pocket. They incorporated small
amounts of lidocaïne and prilocaine into the solution without affecting gelation
behavior. The tested formulations showed sustarned drug release over a minimum
of 60 mm, making them interesting for short-term pain control. From a
toxicological point of view, the need for inclusion of an ionic surfactant in such a
formulation may, however, impair its clinical development.
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2.4.2 Xyloglucan
Xyloglucan (fig. 2.1 D), a polysaccharide denved ftom tamannd seed,
forms thermoresponsive gels in water, under certain conditions. Xyloglucan is
composed of a (1-4)-f3-D-glucan backbone chain (GLU) which presents (1-6)-u-
D-xylose branches (XYL) partially substituted by (1-2)--D-galactoxylose
(GAL). Tamannd seed xyloglucan is composed of three uiiits of xyloglucan
oligomers with heptasaccharide, octosaccharide and nonasaccharide which differ
in the number of galactose side chains. When xyloglucan is partially degraded by
[3-galactosidase, the resultant product exhibits thermally-reversible gelation in
dilute aqueous solutions. Such behavior does flot occur with native xyloglucan.
Gelation is only possible when the galactose removal ratio exceeds C—35% (32).
The transition temperature is inversely related to polymer concentration (33) and
the galactose removal ratio (32). For example, the sol-gel transition ofxyloglucan
was shown to decrease from 40 to 5°C when the galactose removal ratio
increased from 35 to 58%.
Xyloglucan gels have been evaluated for the rectal deliveiy of
indomethacin in rabbits (33). They provided a broader absorption peak and
longer residence time than commercial suppositories. Moreover, morphological
studies of rectal mucosa afler a single administration showed no evidence of
tissue damage. Intrapentoneal administration of mitomycin C in a 1.5-wt%
xyloglucan gel to rats resulted in a broad concentration-time profile, as opposed
to a nanow peak and rapid disappearance from the peritoneal fluid and plasma
when the drug was given as a solution (34). In 2 other studies, the gels were
investigated as vehicles for the oral deliveiy of indomethacin (35) and
theophylline (36). The bioavailability of indomethacin from xyloglucan gels was
increased approximately 3-fold compared to the control suspension. Likewise,
theophylline bioavailability was 1.7-2.5 times higher than that of the
commercially-available oral, sustained-release liquid dosage form. Xyloglucan
formulations were also assessed for ocular deliveiy of pilocarpine, using
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poloxamer 407 as a positive thermosensitive control (37). The 1.5-wt%
xyloglucan formulation enhanced the miotic response to a degree similar to that
of a 25-wt% poloxamer 407 gel. More recently, xyloglucan gels were evaluated
for the percutaneous administration of non-steroidal anti-inflammatoiy drugs
(38). Afier topical application, the xyloglucan formulations performed better than
poloxamer 407 gels in improving the bioavailabilities of ibuprofen and
ketoprofen. As for cellulose denvatives, xyloglucan solutions gel at low
concentrations (1-2 wt%), and this may be advantageous from a toxicological
viewpoint as the amount of administered polymer is low. In addition, xyloglucan
is approved for use as a food additive. However, ils relatively low transition
temperature (22-27°C) makes handling at room temperature probtematic.
2.4.3 Chitosan and glycerophosphate
Chenite et aÏ. (39, 40) developed a nove! approach to produce thermallv
sensitive neutral solutions based on chitosanlpolyol sait combinations. Chitosan
(fig. 2. lE) is the deacetylated denvative ofchitin, a natural component ofshrimp
and crab sheils. It is a biocompatible, pH-dependent cationic polymer, which is
soluble in water up to pH 6.2. Basification of chitosan aqueous solutions above
this pH leads to the formation of an hydrated gel-like precipitate. Phase
separation ensues from the neutralization of chitosan amine groups and the
consequent elimination of repulsive interchain electrostatic forces, which
subsequenfly allow for extensive hydrogen bonding and hydrophobic interactions
between chains. pH-gelling, cationic chitosan solutions have been transformed
into thermally-sensitive, pH-dependent, gel-forming systems by the addition of
polyol salts (e.g. —glycerophosphate, GP). These formulations possess a neutral
pH, remain liquid at or below room temperature, and form monolithic gels at
body temperature. The stability of the sol al room temperature and the gelation
time increase as the chitosan degree of deacetylation decreases (41). Like other
polysaccharide systems, the gels are obtarned al low polymer concentrations (.--2
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Solubility at low temperatures is probably due to hydraflon ofthe chitosan
promoted by GP. Upon heatmg, the chitosan chains lose their water ofhydration,
bondmg between chains can occur and gelation proceeds. Three types of
interactions may be involved in the gelation process: 1) electrostatic attraction
between the ammonium groups of chitosan and the phosphate group of G?; 2)
hydrogen bonding between polymer chains as a consequence of reduced
electrostatic repulsion afler neutralization of the chitosan solution with GP; and
3) chitosan-chitosan hydrophobic interactions. Readers are referred to the original
papers for more details on the gelation mecharnsm of chitosanlGP solutions (40,
41).
In parallel, our group evaluated the chitosan!GP system for
pharmaceutical applications (41-43). Stability studies showed that solutions made
with 84% deacetylated chitosan could be stored for 3 months at 4°C without
apparent change in viscosity. In vitro release expenments revealed that the
system could deliver macromolecules (M 12,000-148,000) over a penod of
several hours to a few days (41). However, due to high gel porosity, low
molecular weight hydrophilic compounds (<1,000 g/mol) were completely
reÏeased within hours. b achieve sustained deliveiy that would be independent
of the drug’s molecular weight, hydrophilic compounds were first loacÏed into
liposomes, which were then mixed with the thermosensitive solution (42). This
approach substantially slowed the release rate (Fig. 2.2), and the release profile of
the incorporated compound could be controlled by adjusting liposome
characteristics, such as size and composition. Recently, we proposed to use the
thermosensitive hydrogel for the local administration of paclitaxel, a hydrophobie
anticancer drug, at tumor resection sites to prevent local tumor recurrence (43). In
vitro release profiles demonstrated controlled drug deliveiy for over 1 month. In
mice, intratumoral injection of the paclitaxel-loaded hydrogel was as efficacious
as 4 intravenous injections of the commercially-available Taxol® formulation in















Figure 2.2 In vitro cumulative release of carboxyfluorescein, free (triangles)
or encapsulated in 100- (circles) or 2$0-nm (squares) egg
phosphatidylcholine/cholesterol liposomes, from the chitosanlGP gel in PBS at
37°C. Each point represents the mean value + SEM (n=5). The solid lines








Figure 2.3 In vivo antitumor effect in BalbIc mice beanng an EMT-6 tumor.
Saline 0.2 mL/day intravenous x 4 days (closed circles, n=$), Taxol® 10
mg!kg!day intravenous x 4 days (open circles, n=8), chitosanlGP solution 10 iiL
intratumoral (closed squares, n = 8) and paclitaxel/chitosanlGP solution (64
mg!mL paclitaxel) 10 j.L (40 mg/kg padlitaxel) intratumoral (open squares, n =
8). Reprinted with permission from ref (43).
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The chitosan!GP system was also evaluated as a tool for cartilage repair.
Hoemann et aÏ. (44) reported that pnmary caif chondrocytes could proliferate in
solidified chitosanlGP solutions both in vitro and in vivo. Mechanical testing of
3 -week aged in vitro implants demonstrated the initiation of fimctional matrix
deposition. Afier injection into bone defects in rabbits, the chitosanlGP solution
adhered to both bone and cartilage. Later, a hybnd implant, made of the
chitosan!GP solution and whole blood, was developed to improve cartilage
healing (45). This new system, named CarGel®, was investigated in rabbits,
sheep, and horses. The in vitro mixture ofchitosanlGP with whole blood resulted
in the accelerated formation of a more adhesive and voluminous dot scaffolding.
In healing articular defects, specific repair responses were observed, including
enhanced chemotaxis of bone marrow stromal celis, and temporarily increased
vascularity of the repair tissue. No local or systemic toxic effects were seen in
CarGel®-treated animais. Recenfly, human studies were undertaken with this new
product.
Preliminaiy biocompatibility experiments showed that the local injection
of chitosan/GP solutions in the rat hind paw leU to an acute inflammatoiy
response, which was inversely related to the chitosan’s degree of deacetylation
(46). This response was substantially more important than that observed afler the
transdermal injection of similar solutions in the rat dorsal region (47), suggesting
that the extent of the inflammatoiy response depended on the injection site. Hind
paw injections may have elicited a more pronounced reaction because of
differences in blood flow, tight geometry ofthe injection space, etc.
Jariy et aÏ. (47, 4$) evaluated the effects of stenlization on chitosanlGP
solutions. Initially, steam stenlization expenments were conducted on chitosan in
the dry state. However, it was noted that, upon dissolution in water and the
addition of GP, viscosity of the solutions increased dramatically compared to
nonstenlized samples, compromising inj ectability of the system. Accordingly, it
vas decided to stenlize the polymer in solution. Steam sterilization of chitosan
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solutions induced molecular weight reduction, which led to a decrease in
dynamic viscosity, gelling rate, and mechanical strength of the chitosanlGP
hydrogels. Thus, this stentization process may be considered when high
mechanical performance is flot cntical or essential for implant function, such as
in the case of controlled drug delivery.
In conclusion, chitosanlGP hydrogels constitute promising implants for
pharmaceutical and bioengmeenng applications. Because of their high porosity,
they are more adapted to the deliveiy of macromolecules and poorly water
soluble drugs.
2.5 N-isopropylacrylamide copolymers
Poly(N-isopropylaciylamide) (PNIPAM) (Fig. 21F) is a non
biodegradable polymer wiffi a LCST —32°C in water (17), and cross-linked gels
of this matenal collapse around this temperature (49, 50). The PNIPAM LCST
can be controlled by copolymenzation with other monomers. The addition of
hydrophilic monomers typically increases the LC$T whereas the incorporation of
more hydrophobic units has the opposite effect (51).
2.5.1 PoIy(N-isopropylacrylamide-co-acrylic acid)
In the 1990’s, Han and Bae (52) reported that an aqueous solution ofhigh
molecular weight P(NTPAM-co-AA) (fig. 21G), synthesized in benzene (with 2
mol% AA in feed), showed reversible gelation at —32°C, above a cntical
concentration. Aqueous solutions of this copolymer did not just precipitate or
resuit in a shmnken mass when the temperature was elevated above its LCST,
like aqueous solutions of PNIPAM. A typical gelation process with a 5-wI%
86
solution in phosphate-buffered saline (pH 7.4) is illustrated in Figure 2.4A and B.
The clear polymer solution (phase A) became cloudy as temperature increased to
27°C (cloud temperature). Al this temperature, the solution vas stiil freeÏy mobile
(phase B). With further heating up to the gelation temperature (35°C), the
polymer solution became immobile (phase C). The initially-formed gel was
translucent, and tumed opaque with increasing temperature. At 43°C (gel
shnnking temperature), the gel started to shrink and expel water (syneresis).
Upon cooling, it reverted to the sol state with no hysteresis between sol-gel and
gel-sol temperatures (Fig. 2.4B). An interesting feature was that the gel did not
dissolve or change its hydration state upon the addition of water (no swelling).
The authors speculated that as temperature increases, polymer chains with lower
AA content precipitate first, while ifiose with higher AA content remain as
partially collapsed globules or in a fully-expanded coil state. The completely
collapsed globules, entangled with the expanded cous, are thought to produce
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Figure 2.4 Phase transitions (A) and viscosity (flow time through a Cannon
Fenske viscometer) of an aqueous solution of P(NIPAM-co-AA) as a function of
temperature. Adapted with permission from ref. (52).
P(NIPAM-co-AA) solutions were investigated as cell matrices in
refillable bioartificial pancreas (53-5$). The idea originated ftom the observation
that islets of Langerhans tend to malfunction at some point afler transplantation
and have to be replaced. Also, aggregation ofthe islets can lead to necrosis. The
thermosensitive solutions were proposed as an extracellular matrix for islets
placed in an immunoprotecting pouch installed in diabetic patients (Fig. 2.5). An
isletlpolymer solution can be injected into the pouch where the polymer forms a
gel, immobilizing the islets. To replace the islets, the polymer matnx is cooled
Phase B Phase C
27°C < T < 35°C 35°C < T < 43°C




below the critical temperature, causmg the gel to redissolve. The solution is then
withdrawn, and a ftesh islet/polymer suspension is mjected. It was shown that the
copolymer efficiently immobilized rat islets without impairing insulin secretion
(53-55). Compared to free islets, entrapment in the gel resulted in prolonged
insulin secretion (55). Moreover, P(NIPAM-co-AA)-entrapped rat islets
responded faster and with greater magnitudes to changes in glucose concentration
than islets in an alginate gel. The addition of glucagon-like peptide-1, a potent
islet stimulant, was also investigated (56). Its presence in the preparation
significanfly enhanced insulin secretion without affecting islet viability.
Similarly, a hemoglobin-PEO conjugate was used, as it is believed that the low
functionality and viability of immunoprotected islets are closely associated with
low oxygen tension (57). Insulin secretion functions, as well as islet viability,
were sigrnficantly enhanced by the addition of hemoglobin. The same approach
was later taken to develop a biohybnd artificial liver (59). Hepatocytes cultured
as spheroids in the thermoreversible matnx exhibited greater viability and
enhanced liver-specific functions vs control celis. These studies demonstrated the
potential of the system as a temporaiy celi-supporting matrix, but the non
biodegradability offfie polymer may limit its biomedical applications.
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figure 2.5 Schematic diagram illustrating the concept for a refihlable ceil
deliveiy system with a thermally reversible extracellular matrix. Reprinted with
permission from ref (54).
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2.5.2 Poly(N-isopropylacrylamide) I poly(ethylene oxide)
A new family of polymers that self-assemble to form gels in a
thermoreversible fashion has been proposed recently by Lin and Cheng (60). It
consists of block linear and star copolymers with a central hydrophilic PEO
segment (A) and temperature-responsive PMPAM terminal segments (B). Linear
and star copolymers ofPEO and PNIPAM form liquid aqueous solutions at room
temperature that transform to relatively strong elastic gels upon heating.
Multiple-arm copolymers yield gels via physical cross-links between aggregates
of PNIPAM segments, whereas diblock copolymers gel by a micellar aggregafion
mechanism (see Section 4). The rheological properties of the hydrogels were
found to depend on molecular architecture, with the star structure having 4
PNIPAM terminal segments showing supenor qualities. These copolymer
solutions presented low to moderate injection viscosities, high gel strengths, low
degrees of syneresis, and rapid gelation kinetics. So far, the systems have not




The poloxamers (Fig. 2. 1H) consist of more than 30 different nonionic
surface-active agents. These polymers are ABA-type tnblock copolymers
composed of PEO (A) and PPO units (B). The poloxamer senes covers a range of
liqmds, pastes, and solids, with molecular weights and ethylene oxide-propylene
oxide weight ratios vaiying from 1,100 to 14,000 and 1:9 to 8:2, respectively.
Concentrated aqueous solutions of poloxamer form thermoreversible gels.
The gelation mechanism of poloxamer solutions has been investigated
extensively, but is stiil being debated. Ultrasonic velocity, light-scatterrng and
small-angle neutron scattering measurernents of aqueous poloxamer solutions
have clearly indicated a micellar mode of association (61-66). Micelle formation
occurs at the cntical micellization temperature as a result of PPO block
dehydration (63, 67). With increasing temperature, micellization becomes more
important, and at a defmite point, micelles corne into contact and no longer rnove.
In addition, the formation of highly-ordered structures, such as cubic crystalline
phase, has been proposed as the drivmg force for gel formation (20, 64-66), but
this hypothesis has been questioned recently. Thus, packmg of micelles and
micelle entanglements may be possible mechanisms of poloxamer solution
gelation with increased oftemperature (68).
Poloxamer 407 (Pluronic® F127) was found to gel at a concentration of 20
wt% at 25°C, which is less than that of the other members of the poloxamer
series. At room temperature (<25°C), the solution behaves as a mobile viscous
liquid, which is transformed into a semisolid transparent gel at body temperature
(37°C). Preliminary toxicity data mdicate that this copolymer is well tolerated
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(69). Taken together, these resuits have prompted the use of poloxamer 407 inthe
design of medical, pharmaceutical, and cosmetic systems. Early studies evaluated
poloxamer 407 thermosensitive solutions for the treatment of bums (69), topical
administration of anticancer agents (70), and sustained delivery of drugs afler
extravascular parenteral injection (71). Over the past 15 years, this copolymer has
been investigated extensively for various applications, and it is flot the mtent of
this paper to review them ail. Some recent applications are reported in Table 2.1
and discussed below. Afier parenteral injection, poloxamer gels can prolong drug
release compared to solutions, but the deliveiy penod rarely exceeds a few days
(72-76). This characteristic makes poloxamer gels interesting for short-term
therapies like pain management (74), infection treatment (73, 76), and fertility
control (75). Besides injectables, offier administration routes have been evaluated,
such as rectal (77, 78), vaginal (79, 80), transdermal ($1, $2) and ophthalmic (83,
84). Poloxamer formulations generally increased drug residence time at
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Figure 2.6 Timolol concentration in aqueous humor afier instillation of
timolol aqueous solution (circles), timolol-poloxamer solution (squares) and
timolol-poloxamer-methylcellulose solution (triangles). Reprinted with
permission from ref (83).
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Tableau 2.1 Poloxamer temperature-sensïtive solutions for drug deliverv
applications: some examples smce 1997
Poloxamer Concentration Drug Objective of the study Ref
(wt%)
407 36 Recombmant Confrolled release of human growth (72)
human growth hormone following inframuscular or
hormone subcutaneous administration.
407 20 or 30 Insulin Subcutaneous deliveiy of peptides and (132)
protems havrng short haif-lives.
407 25 Vancomycin Prolonged residence time of vancomycin in (73)
a body site with a high infection risk.
407 25 Ibuprofen Controlled release of ibuprofen for epidural (74)
analgesia.
407 20 Paclitaxel Intratumoral administration ofpaclitaxel. (133)
407 25 Deslorelin or Intramuscular sustained release of deslorelin (75)
GnRH and GnRH to induce the release of
luteinizing hormone and formation of luteal
tissue in cattie.
407 25, 30 and 35 Ceftiofur Sustained release gel formulation of (76)
ceftiofur for treating foot infections in cattie.
407 and/or 15 Acetaminophen Increased bioavailability usmg an in situ (77)
188 and 15 and 20 gelling and mucoadhesive liquid
additives suppositoiy.
407 and 188 15 Propranolol Increased bioavailability using an in situ (78)
and additives gelling and mucoadhesive liquid
suppositoiy.
407 15 Clotrimazole Prolonged antifiingal effects using an in situ (79, 80)
188 15 and 20 gelling and mucoadhesive vaginal gel.




407 21 None Development of a thermosellmg gel with a (84)
188 suitable phase transition temperature for
ocular delïveiy.
407 Piroxicam Enhanced efflcacy of pifoxicam following (21)
percutaneous absorption.
46 Fentanyl Poloxamer gels as release vehicles for (82)
percutaneous administration of fentanyl.
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Poloxamer 407 is usually regarded as non-toxic. Afier intramuscular
injection in rabbits, poloxamers 23$ and 407 displayed musculoimtancy/toxicity
comparable to that oftraditional intramuscular vehicles, such as saline and peanut
ou ($5). However, other studies have reported systemic side effects. Wout et al.
($6) demonstrated that poloxamer 407 injected intraperitoneally into rats (1.5
glkg) resuhed in sustained hypercholesterolemia and hypertnglyceridemia (>96
h). Palmer et al. (87) obtained similar results in mice. It was suggested that the
predominant mechanism for this effect was inhibition of heparin-releasable
lipoprotein lipase ($8). Blonder et al. ($9) examined whether lower but clinically
useful doses of poloxamer 407 gels induced hyperlipidemia in rabbits. The
highest dose (137.5 mglkg) significantly increased serum tnglycerides and
cholesterol in both male and female rabbits, with peak values observed 2 days
afler injection. The lower doses (5.5-27.5 mglkg) did not alter serum lipids.
Hence, the amount of administered polymer should be kept to a minimum,
especially when repeated dosing is required.
Potential drawbacks of poloxamer gels include their weak mecharncal
strength, rapid erosion (te. dissolution from the surface), and the non
biodegrwlability of PEO-PPO-PEO, which prevents the use of high molecular
weight polymers that cannot be eliminated by renal excretion. To circumvent the
biodegr&Iability issue, new polymers were synthesized by linking together a few
(usually 3) poloxamer 407 “monomers” via degradable carbonate linkage (90).
As the carbonate linkages were hydrolyzed under physiological conditions, the
hydrogel degraded into soluble poloxamer 407 units and carbonate. Variation of
the polymer concentration enabled modification ofihe gel’s dissolution lime (25-
$0 days). Another interesting feature is that oligomerization decreased the cntical
gel concentration by 2-fold. To address their poor mechanical properties, Cohn et
al. (91) proposed 2 different strategies: (j) to polymenze poloxamers using
hexamethylene diisocyanate as a linker; and (ii) to use phosgene b covalently
bind PEO and PPO chains. These new matenals achieved viscosities that were at
least 15 limes higher than poloxamer 407 at 37°C. Moreover, the crifical gel
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concentration was lowered to 5 wt%. Also, a 30% poly(poloxamer 407)4 gel
delivered drug over a 40-day penod vs 7 days for poloxamer 407.
2.6.2 Poloxamer I poly(acrylic acid)
High molecular weight poly(acryÏic acid) (PAA) is a bioadhesive polymer
known to adhere to the hydrated mucosal ceils coating the eye, nose, lungs,
gastromtestmal tract, and vagina. It is often incorporated into drug deliveiy
systems that corne m contact with mucosal surfaces in order to prolong the
residence lime. As descnbed earlier, random copolymers of MPAM and AA can
gel with au increase in temperature (Section 2.5.1). However, thermosensitivity is
lost at physiological pH when the AA content is increased so as to obtain
bioadhesive properties. To circumvent this problem, grafi copolyrners were
developed (92). At pH 7.4, the grafi copolymers exhibited phase transition at a
temperature similar to that of PNIPAM. Nevertheless, NIPAM copolymers are
not generally recognized as safe (GRAS). This fact prompted investigators to
synthesize similar copolymer structures using GRAS polymers. Since poloxamer
and PAA components have approved regulatoiy status, it is expected that their
grafi-copolymers would be safe. Synthesis of the grafi copolymer, PAA-g
poloxamer (Fig. 2.1J), was reported by Hoffman and coworkers (93-95). The
proposed synthetic route involved a 3-step procedure with several intermediate
steps of purification, making the process potentially problematic on an industnal
scale. Subsequently, the synthesis of anoffier graft copolymer, i.e. poloxamer-g
PAA (Fig. 2.1 I), was described by Bromberg et al. (96-9$). This single-step
synthetic procedure was reproducible and scaleable. Work on this copolymer
(Smart HydrogelTM) has been reviewed recently by Bromberg and Ron (99).
While the PNIPAM-g-PAA grafi copolymers precipitated out of solutions when
temperature was raised above the LC$T, dilute solutions (0.5-3 wt%) ofPAA-g
poloxamer and poloxamer-g-PAA formed clear gels when the temperature
increased from 4 to 37°C at pH 7.4 (94, 97, 9$) (Fig. 2.7). Moreover, the cntical
gel concentration was considerably lower than that of the parent poloxamer.
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Bromberg thoroughly studied the rheological properties of poloxamer-g-PAA
hydrogels and showed that temperature-induced sol-gel transition and gel
strength were concentration-dependent (100-102). An increase in polymer
concentration resulted in lower transition temperature and higher gel strengifi.
Besides polymer concentration, pH and saits mfluenced gelation properties (102).
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Figure 2.7 Phase diagram for aqueous solutions of poloxamer-g-PAA at pH
7.0. Tgei and cmt stand for the gel point and cntical micellization temperature
determined by the Winter-Chambon method and DSC, respectively. Repnnted
with permission ftom ref. (102).
The data obtained by Bromberg suggested that gelation was driven by the
formation of micelles that act as thermoreversible cross-links. The onset of
gelation in poloxamer-g-PAA solutions occurred approximately at the critical
micellization temperature of the parent poloxamer (97). Polymer aggregafion
indeed coincided with the onset of the relative viscosity increase (101). A
negative change in heat capacity upon gelation suggested a decrease in the
exposure ofPPO segments to water (102).
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The bioadhesive nature of this system (103) makes it mteresting for a
wide variety of applications. Hydrogels ofpoloxamer-g-PAA have been proposed
for vaginal (104) and topical (105) drug administration. The pharmacokinetic
profile of estradiol aller vaginal deliveiy of poloxamer-g-PAA formulation was
equivalent to that of Estrace® vaginal cream, which contains 5 times more drug.
Potts et aÏ. (106) examined this hydrogel in the treatment of gastro-oesophageal
reflux by measuring its adherence to the oesophageal mucosa. This study
revealed that 15% of the admiitistered dose displayed prolonged retention in the
oesophagus. li another investigation, it was shown that Smart HydrogelTM could
sustain the release ofluteinizing hormone-releasing hormone (LHRH) and human
insulin (107). At a polymer concentration of 5%, the release kinetics of LHRH
followed a zero-order rate. Finally, preliminary animal toxicological studies
showed the non-toxic nature ofthe copolymer administered topically, orally or to
the eye (99).
2.7 Poly(etliylene oxide) / poly(D,L-Iactic acid-co-glycolic
acid)
Jeong and coworkers descnbed different thermosensitive, biodegradable
hydrogels based on poly(lactic acid). Block copolymer solutions of PEO and
poly(L-lactic acid) were shown to be in the sol state at 45°C, and in the gel state
at body temperature (108). However, the need to heat the solution limits the
nature of the drugs that can be incorporated in this delivery system, and makes
the injection procedure not practical. Later, PEO-b-(D,L-lactic acid-co-glycolic
acid)-b-PEO (PEO-PLGA-PEO) (Fig. 2.1K) tnblock copolymer solutions were
found to form, at room temperature, a free-flowing sol that became a transparent
gel at 37°C (109, 110). PEO-PLGA-PEO (550-2810-550) exhibited acntical gel
concentration of approximately 16 wt%.
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PEO-PLGA-PEO polymers are amphiphilic and yield micelles in aqueous
environments with the hydrophilic PEO occupying the outer sheli region, and the
hydrophobie PLGA constitiiting the rnner core. Micelle formation was mdeed
confirmed by ‘3C NMR and dye solubilization studies (109). It was shown that
the gels formed via a micellar aggregation mechanism. Abrupt changes in
micellar diameter and aggregation number were demonstrated above 30°C, and
the second vinai coefficient decreased sharply at this temperature, indicating a
sudden increase in polymer-polymer attraction (109). Other studies established
that micelle-micelle clusters were formed through hydrophobie interactions
between core phases (111). The latter mechanism differenfiates these copolymers
from poloxamers where gel formation is only associated with simple micellar
entanglements. The gelling properties are influenced by PLGA or PEO
proportions. The more hydrophobie the polymer, the lower the temperature and
polymer concentration required to achieve the desired liquid ciystalline structure
(110).
In vitro studies revealed that the gel could sustain the release of
ketoprofen (hydrophilic drug) and spironolactone (hydrophobie drug) for 2 weeks
and 2 months, respectively (112). The subcutaneously-injected solution formed a
hydrogel in situ (113). The latter maintained a 3-dimensional shape at the implant
site, indicating that gelation was fast. The implant was strong enough to be easily
taken out with forceps and persisted for more than 1 month with little or no tissue
irritation at the injection site. As opposed to poloxamers, PEO-PLGA-PEO gels
do not erode rapidly. furthermore, due to their PLGA segments, they can be
hydrolyzed in vivo.
Since the transition temperature of the tnblock copolymers is quite
sensitive to PEO length, it is difficuit to modi1y polymer structure and still
maintain gelation temperature around 37°C. To overcome the molecular weight
limitation, Jeong et aÏ. (114-117) developed grafi copolymers based on PEO and
PLGA. As with the PEO-PLGA-PEO system, PFO-g-PLGA (Fig. 2.1 L) and
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PLGA-g-PEO (Fig. 2.1M) micellized in water (114-116). The cnfical gel
concentrations ofboth polymers were approximately 16(114) and 22 wt% (116),
respectively. The applicability of this new material as an in situ-forming device
was assessed afler subcutaneous injection into rats (116). Again, the implant was
round-shaped, indicating fast gelaflon kinefics. In vivo, ifie PLGA-g-PEO depot
persisted for about 3 months, whereas PEO-g-PLGA disappeared within a week.
By mixing 2 polymers ofPEO-g-PLGA and PLGA-g-PEO, the duration ofdepot
could be adjusted between 1 week and 3 months. The grafted copolymer systems
were evaluated for sustained insulin release and as a celi deliveiy matrix in
cartilage repair (117). hsulin depots prepared from a 50/50 mixture of PEO-g
PLGA and PLGA-g-PEO showed a hypoglycemic effect over 5 days vs 16 days
for PLGA-g-PEO. Injection of a chondrocyte celI suspension in PLGA-g-PEO
into a cartilage defect effectively promoted cartilage repair in rabbits.
Low molecular weight PLGA-PEO-PLGA copolymers also exhibit
reverse thermal gelation properties at concentrations between 10 and 30 wt%
(11$). This system, known as ReGe1, was evaluated as a pharmaceutical vehicle
by Zentuer et aÏ. (119). In vivo biodegradation studies in rats revealed that the
formulation was completely resorbed from the injection site within 4 to 6 weeks.
In vitro release expenments showed sustained paclitaxel release over 50 days.
This was in sharp contrast 10 the complete release of paclitaxel from poloxamer
407 hydrogel within 1 day. Direct intratumoral injection of paclitaxel-loaded
ReGel® resulted in slow drug clearance from the injection site with minimal
distribution into any organ. The efficacy of ReGel®/paclitaxel (OncoGel®)
against human breast tumor xenografls (MDA23 1) was also supenor to that
achieved with a maximum tolerated dose of the commercial paclitaxel product
() .(i.e. Taxol ). Moreover, the ReGelJpachtaxel formulation was less toxic as
treated animais showed no drug-related adverse effects, whereas in the Taxol®
group, there vas weight loss and 2 acute toxic deaths within 2 days of dosing.
OncoGel® is MacroMe&s lead product; it entered Phase II studies in the second
quarter of 2003 (120). The ReGe1 system has also been tested for the parenteral
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delivery of insulin (121). Aller 1 injection in rats, elevated plasma insuim levels









figure 2.8 Plasma msulin levels of Sprague-Dawley rat aller subcutaneous
injection of the insulin/ReGel® formulation. Repnnted with permission from ref
(121).
/




2.8 Thermosensitive liposomes as a physical barrier
between reactive species
In a series of studies, Messersmith and coworkers (122-126) exploited a
rise in temperature to initiate a reaction cascade leadmg to the formation of a
biomaterial in situ. Their approach was based on the use of temperature-sensitive
liposomes to compartmentalize reactive species (Fig. 2.9A). The physical barrier
imposed by the vesicle membrane prevented the chemical reaction from
proceeding. Destabilization of the lipid membrane upon an mcrease in
temperature triggered the reaction as reactive species escaped from the
liposomes. The same strategy can be adopted to design thermoresponsive gels.
Mginates are linear, water-soluble polysaccharides composed of 1,4-
linked f3-D-mannuronic and Œ-L-glucuromc acid units. One of the main
biofunctional characteristics of alginates is their ability to form transparent or
transiucent gels in the presence of multivalent ions. Thus, thermoresponsive
calcium-loaded liposomes were prepared and mixed with an alginate solution
(123). Ca2 sequestration within the liposomes prevented the ionic crosslinking of
the polymer. The Ca-liposome/alginate mixture remained fluid when stored at
20°C. Gelafion occurred upon heating the system above the liposome phase
transition temperature due to the leakage of entrapped Ca2. At room temperature,
however, afler only 1 day of storage, a graduai increase in viscosity was
observed, which eventually led to full gelation within 4-5 days. It was found that
alginate triggered slow release of calcium ftom the liposomes at 20°C. Although
the lack of stability imposes constraints on the storage time ofthe mixture, it does
not necessarily preclude the use of such a system, since the 2 components can be
mixed prior to injection.
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Many biological processes are regulated by Ca2 concentration, mdicating
that Ca2 release can be exploited to produce different types of biomaterials.
Protein-based hydrogels were prepared by taking advantage of Ca2-dependent
enzymes to catalyze enzyme-mediated crosslinking of macromolecular
substrates. One such family of Ca2-dependent proteins are the transglutaminases.
These enzymes catalyze the formation of crosslinks between glutamine- and
lysine-containing proteins. Calcium-loaded. thermally-sensitive liposomes were
used to activate hrFXflI, a calcium-dependent enzyme that catalyzes the
crossÏinking offibnn during blood coagulation (123, 124). When calcium-loaded
liposomes, fibrinogen, and hrfXIII were combined and heated to 37°C, gelation
occurred withm 10 min (Fig. 2.93). Sandbom et aÏ. (125) reported a system
compnsing thermosensitive, calcium-loaded liposomes, hrFXIII, thrombm and an
enzymatic substrate based on a 4-arm PEO terminated with a 20mer peptide
sequence denved from the ‘y-charn of fibrrn. Upon heating the precursor solution
to 37°C, a solid, enzymatically-crosslmked hydrogel formed within 9 min.
Gelation was flot reversible as the material remained in a gelled state afier
cooling to room temperature. Another study investigated the potential of the
system to tngger the self-assembly offEKl6 (126), a 16-amino acid pepfide that
is highly soluble in pure water, but forms self-assembled aggregates in the
presence of NaC1, KC1. and CaCY2. Hydrogel formation was achieved when
temperature-sensitive, calcium-toaded liposomes were suspended in aqueous
solutions of FEKÏ6 and subsequently warmed to 37°C. The main advantage of
using peptide substrates as hydrogel crosslinks lies in their biodegradability.
However, a possible immune response to the implant is a potential concem that

















figure 2.9 (A) Schematic illustration of thermally tnggered alginate cross
linking. Adapted wiffi permission from ref 122. (B) Thermally-tnggered gelation
of TGase/fibnnogen!thermally-sensitive, calcium-loaded liposome precursor




Recently, poly(organophosphazene) (PPZ) denvatives were shown to
exhibit sol-gel phase transitions as a fiinction of temperature. PPZ beanng
methoxy-PEO and amino acid esters as substituents were synthesized by $ong et
aï. (Fig. 2. iN) (127, 128). The polymers were hydrolytically degradable and
displayed a LSCT in the 25.2-98.5°C range. The same group demonstrated that
oligomenc cyclophosphazenes with proper orientation of substituents were also
thermosensitive (Fig. 2. 1P) (129). PPZ beanng Œ-amino-co-methoxy-PEO and
hydrophobic L-isoleucine ethyl ester as side groups exhibited reversible sol-gel
transition between 29 and 61°C depending on the structure (Fig. 2.10) (130).
Gelation was attnbuted to hydrophobic interactions between the side-cham
fragments (-CH(CH3)-CH2CH3) of L-isoleucme ethyl ester.
2.9.2 Poly(1 ,2-propylene phosphate)
Lately, a new injectable temperature-sensitive hydrogel system was
proposed by Wang et aï. (131). The system is based on a synthetic polyarnon,
poly(1,2-propylene phosphate) (Fig. 2.1Q), that can be crosslmked by calcium
ions. Solutions of poly(1,2-propylene phosphate) in water did not exhibit
temperature-dependent phase transition. In the presence of CaCl2, the polymer
solutions remained liquid at room temperature, but gelled rapidly when heated.
The sol-gel transition temperature was a function of polymer and Ca2
concentrations. The in vitro release study of lysozyme followed zero-order
kinetics afier a lag time of 1 h. Release was accompanied with decrosslinking of
the gel, which was most likely due to Ca2 diffusion into the buffer.
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2.10 Conclusion
Over the last decade, an impressive number of novel, thermosensitive, in
sitit gel—forming solutions have been described m the literature. Each system has
its own advantages and drawbacks. The choice of a particular hydrogel depends
on ils intrinsic properties and envisaged therapeutic use. for instance, the
formation of a transparent gel is particularly important when ophthalmic
applications are considered. Non-biodegradable gels could prove useful for
administration routes other than parenteral. Poloxamer hydrogels perhaps
represent the most extensively studied systems. However, despite the clinical
acceptance of poloxamers as solubilizer and thickening agents, these polymers
have not met initial expectations as pharmaceutical and biomedical implants,
mainly due to their non-biodegradability and inability to provide sustained drug
deliveiy over more than just a few days. Recent developments in the design of
poloxamer derivatives showed that some of these problems could be worked out.
Polysacchandes usually demonstrate good biocompatibility and/or
biodegradability, and their solutions are thermosensitive at low polymeric
concentrations. However, these systems may flot be adapted for the sustained
release of hydrophilic, low molecular weight dmgs because their large, water
filled pores permit rapid diffusion. On the other hand, they provide adequate
scaffolds for cell growth and tissue repair. PEOIPLGA hydrogels are particularly
attractive systems for pharmaceutical applications. They are biodegradable and
generally have a good safety profile. Their composition can be tailored to provide
drug deliveiy over weeks or months afler parenteral extravascular administration.
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3.1 Abstract
The aim of this smdy was to investigate the physical properties of a
chitosan!glycerophosphate (G?) thermosensitive solution which gels at 37°C and
evaluate the in vitro release profiles of different model compounds. The gelation
rate was dependent on the temperature and on the chitosan deacetylation degree.
The solution containing $4%-deacetylated chitosan could be stored 3 months at
4°C without apparent change in viscosity. The in vitro release profiles of the
model compounds depended on the presence of GP in ihe chitosan solution, on
their molecular weight and on the presence of lysozyme in the release media
They were flot affected by the electrostatic charge of the model compound when
present at low concentrations. Dunng the first 4 hours, the release was
accompanied by a substantial loss of the gel weight winch was mainly attnbuted
to the leaching of water and excess GP. Scanning electron micrographs revealed
that the solutions yield gels with a highly porous structure after 24 hours of
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exposure to a continuous flow of phosphate buffered saline. These resuits
mdicate that the chitosanlGP thermosensitive solutions gel rapidly at body
temperature, can remam in the sol state at 4°C and can sustain the delivery of
macromolecules.
Keywords: chitosan, thermosensitivity, hydrogel, sustained-delivery,
macromolecule
3.2 Introduction
In recent years, advances in biotechnology have resulted in a great variety
of new pharmaceutically active molecules such as recombinant peptides and
proteins. So far, for the patient, the most effective deliveiy route for the
administration of macromolecules is the parenteral one. Most poÏymenc systems
used for the extravascular parenteral delivery of dmgs or vaccines are
microspheres (1) or implants (2,3). In those systems, the active compound is
generally encapsulated by using organic solvents or by submittrng it to relatively
high temperatures which can cause a loss of activity. Moreover, the insert of an
implant requires surgery which adds 10 the costs and the nsks of this system.
Those problems onented research towards injectable thermosensitive in situ
gelling formulations. Some polymers in aqueous solutions are known to exhibit
temperature-dependent reversible sol-gel transitions. The polymeric solutions can
be injected while kept above or below their transition temperature and form a gel
as they reach body temperature. The most studied thermosensitive polymers are
the poloxamers which are poly(ethylene oxide)-poly(propylene oxide)
poly(ethylene oxide) block copolymers (4-6). Those polymers exist as a mobile
viscous liquid al reduced temperatures but form a rigid semisolid gel network
with an increase in temperature. Unfortunately. poloxamer gels are obtained at
high polymer concentrations only (between 20% and 30%) (7) and have been
shown to erode rapidly (8). Mso, poloxamers are flot biodegradable and cari
cause hyperlipidemia in rats (9). Copolymers of N-isopropylaciylamide also
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exhibit a phase transition around body temperature (10-13) but they are flot
biodegradable and toxicity data is scarce. Recently, aqueous solutions of block
copolymers of poly(ethylene oxide) and poly(lactic acid) have been described
(14). They exist in the sol state at temperatures around 45°C and gel UOfl cooling
to body temperature. Even though those copolymers are biocompatible and
biodegradable, the need to heat the solution to incorporate the drug and inject the
system makes this approach less practical. Polysaccharides also can form
thermosensitive systems. For example, partially degraded xyloglucan forms gels
at concentrations between 1 and 2% (w/w) when their temperature is raised above
22 to 27°C (15). As well, an aqueous solution ofeffiyl(hydroxyethyl) cellulose in
the presence of an ionic surfactant can form a physically cross-linked network al
temperatures around 30-40°C (16). The xyloglucan system is interesting because
of the veiy low concentration of polymer involved but the low transition
temperature prevents an easy handling of the solution at room temperature. The
second polysaccharide system has the advantage of having a transition
temperature doser to body temperature but it must be kept in mmd that ionic
surfactants are tolerated in vivo only at a relatively low dose (17).
Chitosan, a polysaccharide derived from cmstacean shells by
deacetylation of naturally occumng chitin, is currently being investigated for
many pharmaceutical applications (18-20). It is a biocompatible and
biodegradable copolymer of glucosamine and N-acetyl glucosamine (21-23). It
has been known to be digestible by lysozyme according to the amount of N
acetyl groups and their distribution in the backbone (24-27). Chitosan is insoluble
at neutral and alkaline pH values. Chitosans wiffi a degree of deacetylation of
about 85% have been found to be soluble only up to a pH in the vicinity of 6.2
(28). When the pH is brought above this value, the system forms a hydrated gel
like precipitate. We have recently found that when a polyol counterionic
monohead sait is used to neutralize the chitosan solution, the latter can remain
liquid for long periods of time at or below room temperature. The system can
then have a pH value within a physiologically acceptable neutral range (6.8 to
7.2) and it is only the temperature ofthe milieu that determines the liquid or gel
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state; gel formation bemg observed upon an increase in temperature (29). The
aim of ffiis study was to mvestigate the physical properties of chitosan-based
thermosensitive solutions and evaluate the in vitro release profiles of model
compounds.
3.3 Materïals and methods
3.3.1 Materials
The medium molecular weight chitosan was purchased from Aldnch
(Milwaukee, WI). The chitosan hydrochiorides Protasan® UP CL213 and UP
CL214 were obtained from Pronova Biopolymer A.S. (Oslo, Norway). The
chitosan hydrocifionde CL213 (M 421 800) was 84% deacetylated (C84) and
the chitosan hydrochloride CL214 (M 455 200) was 95% deacetylated (C95).
Glycerophosphate containing 50% f3-isomer and 50% DL-Œ-isomer (Œ--GP), f3-
glycerophosphate (f3-GP), calcein, chlorpheniramine maleate, fluoresceme
isothÏocyanate dextrans (FITC-dextTan) and fluoresceine isothiocyanate albumin
(FITC-albumin) were from Sigma (St. Louis, MO). Methylene blue and lysozyme
were purchased from Fisher (Fairlawn, NJ) and Boehringer Mannheim
(Mannheim, Germany), respectively. Ail other chemicals were reagent grade. Ail
products were used as received. Deionized distilled water from a Milli-Q water
system of Millipore (Fisher Scientific Limited, Nepean, On, Canada) was used to
prepare ail aqueous solutions.
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3.3.2 Preparation of the chitosanlglycerophosphate solution
(CIGP solution)
A 1.8% (w/w) chitosan solution was prepared in 0. 1M acetic acid or
deiomzed distilled water with the medium molecular weight chitosan and the
chitosan hydrochiondes (C84 and C95), respectively. The chitosan powder was
progressively added to the solvent under stirnng and mixing was carned on for
one hour. A GP aqueous solution 45% (w/w) was prepared and chilled along with
the chitosan solution in an ice bath for 15 minutes. The cold GP solution vas
added dropwise to the cold chitosan solution with stimng and the final solution
was mixed another 10 minutes. The final solution contained 7.27% (w/w) GP
(29). The a-3-GP was used with the medium molecular weight chitosan and the
-GP was used with the chitosan hydrochiondes because the Œ--GP is
incompatible with the chitosan hydrochlorides (Protasan®).
3.3.3 Rheological measurements
The rheology study was camed out on a Bohlin CVO rheometer (Bohlin
Instruments, Cranbury, NJ) equipped with a coaxial-cylinder C-25 geometiy in
oscilÏatoiy mode immediately after preparation of the C/GP solution. The
changes in elastic modulus and phase angle were recorded as a function oftime at
37±0.1°C. The frequency was fixed at 1.0 Hz dunng the measurements. The
acquisition rate vas set up at one point per 13 seconds. for comparison purposes,
the time needed to reach a phase angle of 45° was taken as a measure of the
begrnning of gelafion.
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3.3.4 Stabffity of CIGP solutions
C
A C/GP solution usmg C84 and a C/GP solution usmg a 1:1 (w/w)
mixture of C84 and C95 were prepared. The solutions were stored at either 4°C
or room temperature. At different limes, the viscosity was measured on a
Brookfield RVDV-II+ viscosimeter (Brookfield Engineering Laboratones lic.,
Stoughton, MA) usmg a cone-plane CP-52 geometiy at 20±0.1 oc.
3.3.5 In vitro release studies
The model compounds were solubilized in deiomzed distilled water and
mixed al different loadings with 3.0 g of chitosan solution with or without GP at
room temperature. Samples of 300 mg were placed mto continuous 110w (10
mL/h) thermostated celis (30) and the release vas monitored in phosphate
buffered saline (PBS) at 37±0. E °C by spectiophotometiy on a Hitachi U-200
spectrophotometer (Hitachi Ltd. Tokyo, Japan) or by spectTofluorimetry on a
Aminco-Bowman Senes 2 fluonmeter (SpectiEonics Instruments Inc., Rochester,
NY). The area of the gel exposed was 0.8 cm2.
3.3.6 Mass loss
C/GP solutions were placed into contmuous flow (10 mL/h) thermostated
ceils under the same conditions used in the release studies. Al predetermined lime
intervals, the gels were taken out from the cells, gently blotted and weighed.
Then, they were dned in an oven at 80°C for 48 h and weighed again.
124
3.37 Scanning electron microscopy (SEM)
A C/GP solution using C$4 or a 1:1 (w/w) mixture of C$4 and C95 was
prepared. Samples (300 mg) were placed mto continuous flow (10 mL/h)
thermostated ceils under the same conditions used for the release studies. At
predetermined time intervals, the gels were removed, gently rinsed with distilled
water, frozen in liquid nitrogen and freeze-dned for 4$ h (freezone, Labconco,
Kansas City, MO). The samples were coated with gold/paladium and the surfaces
were examined using a Jeol JSM$40 electron microscope (Jeol, Boston, MA).
3.3.8 Statistical analysis
Data are reponed as mean + SEM. Statistical significance (p<O.O5) was














fig. 3.1 shows the rheological behavior of two C/GP solutions at
37±0.1°C. An mcrease of the elastic modulus clearly indicates ihat Ihe liquid
solution is tumîng mto a solid-like gel. This transformation from solution to gel
took approximately 5 minutes for the CIGP solution maIe of a 1:1 (w/w) mixture
of C84 and C95 and approximately 140 minutes for the C/GP solution made of
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figure 3.1 Elastic modulus as a function of time at 37±0.1°C for two
different C/GP solutions. The frequency of oscillation is 1 Hz and the acquisition
rate is 1 point every 13 seconds.
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3.4.2 Stabffity of CIGP solutions
At ail times, the C84-based solution exhibited a pseudoplastic behavior
i.e. a decrease of viscosity with increasing shear rate. Its viscosity remained
unchanged for three months when the solution was kept at 4°C (Fig. 3.2a)
showing that the C$4-based system kept at 4°C can remain in the sol state for at
least three months. At room temperature, the vïscosity was stable for two months
but increased at the third month (Fig. 3.2b). The appearance of a yield stress
(Table 3.1) and thixotropic behavior accompanied this change.
The viscosity of the solution made of a 1:1 (w/w) mixture of C84:C95
mcreased more rapidly. The samples kept at 4°C were stable for 3 days but gelled
within 7 days (data flot shown). The samples kept at room temperature tumed
mto gels in less than 24 h making viscosity measurements impracticable (data flot
shown).
Tableau 3.1 Yield stress (dynes/cm2) of a C84IGP solution as a function of





30 days 11.83 ± 0.42 7.63 ± 0.20
6Odays 11.63±0.67 13.23±0.96
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figure 3.2 Viscosity at 20±0.1°C as a function of shear rate for a C$4IGP
solution depeiding on the time of storage at 4°C (A) or room temperature (B).
After 1 day (e), 7 days (0), 30 days () 60 days (L) and 90 days (À). Each





3.4.3 In vitro release studies
The incorporation of GP in the medium molecular weight chitosan
solution substantially reduced the initial burst release of chlorpheniramine
maleate (391 Da), especially durmg the flrst 6 h (fig. 3.3). from O to 48 h, the
release from the chitosan solution with G? vas significantly siower than the
release from the chitosan solution. Fifty three percent of the chlorpheniramme
maleate was released ftom the chitosan solution within 4 h whereas only 15 %
was released in the presence of GP over the same penod of time. This study












Figure 3.3 Chlorpheniramine maleate release profile from a medium
molecular weight chitosan solution with () or without () GP in PBS at pH 7.4
and 37±0.1°C. In each experiment, the loading was 3%. Each point represents the
mean value ± SEM (n’5).
Time (h)
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The differences between the release profiles of dextrans with mcreasing
molecular weights from C$4IGP solutions were minor but an overali trend is
apparent (Fig. 3.4). As the molecular weight of the mode! compound increased,
the release rate decreased. The release of 90 % of the model compound took 52,
60, 76, and 8$ h for the dextran with a molecular weight of 12 000, 19 500, 38
260 and 148 000, respectively. The statistical analysis showed a sigrnficant
dïfference (p<O.05) only behveen the dextran with a molecular weight of 12 000
and the dextran with a molecular weight of 148 000. The gelafion rate did flot
influence the release of dextran since the release kinetics between the C84/GP
and C$4:95/GP gels were similar (data flot shown).
Figure 3.4 Release profiles of FITC-dextran of different molecular weights
from a C84/GP solution in PBS at pH 7.4 and 37±0.1°C. 12 000 (e), 19 500
(Q), 38 260 (e), 14$ 000 (Q). In each experiment, the loading was 3%. Each
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figure 3.5 Methylene blue () and calcem (O) release profiles from a
C84IGP solution in PBS at pH 7.4 and 37±0.1°C. Each point represents the mean
value ± SEM (n=5).
In the C$4/GP solutions, each mole of NH (chitosan) is neutralized by
2.6 moles of P042 (glycerophosphate). To evaluate the influence of excess
negative charges on the release of model compounds, a positively charged
(methylene blue) and a negatively charged (calcein) molecule were incorporated
in the C$4/GP solution. The release of methylene blue and calcein from the gel
was completed within 48 h (fig. 3.5). The release rate vas mdependent of the
drug electrostatic charge suggesting that the methylene blue or calcein in small
concentration (0.06% and 0.18%, respectively) are flot bound by ionic attractions
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figure 3.6 FITC-albumin release profile from a C84/GP solution in PB$ +
lysozyme ai pH 7.4 and 37±0.1°C. Each point represents the mean value ± SEM
(n=5).
C
Al a pH of about 7.0, which is the pH ofthe C/GP solution, albumin has a
net negative charge. When albumin was mixed with the C$4/GP solution at a
high concentration (3%), about 50% was released in 3 days and, afterwards, a
plateau was reached (fig. 3.6). The remaining albumin vas trapped in the gel. In
order to release il, lysozyme was added 10 the release media Afler addition of
0.025 mg/mL oflysozyme, another 25% ofalbumin were released. A subsequent
increase in lysozyme concentration (0.25 mg/mL) did not significantly influence










At the end of each release study, the gels were taken out of the ceils and
weighed (data flot shown). Approximately 40% of the total weight and 70% of
the diy weight ivas lost at the end ofthe release study. fig. 3.7 reveals that most
ofthe total mass is lost during the flrst 4 h. Dunng the next 20 h, only 5 to 10%
was lost. Even if the C$4:C95/GP solution gels more rapidly the mass loss profile
is similar to the one ofthe C84IGP solution. The dried mass lost follows the same
kinetics as the total mass. The loss of solid mass during the flrst 4 h is high,
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Figure 3.7 Total mass of the gelled C/GP solution as a function of time:
C84/GP () and C84:C95IGP (Q). Inset: dry weight of the gelled CIGP solution
as a function oftime: C$4IGP () and C$4:C95/GP (Q). Each point represents
the mean value + SEM (n=3).
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3.4.5 Scanning electron microscopy
The micrographs revealed that the gels are porous (Fig. 3.8). After 4 h of
exposure to the release medium (PBS) at 37±0.1°C, the C$4/GP solution was
solid and pores between 5 and 10 jim were present. Large pores were expected
because of the low polymenc load of the system. With time, there was no
substantial increase in pore size. The gel made of C$4:C95IGP had pores in the
same size range.
C
Figure 3.8 Scanning electron micrograph of a C$4IGP solution aCter 24 h of
exposition to the release medium (PBS) at 37±0.1°C.
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3.5 Discussion
In C/GP systems, three types of interactions may be mvolved dunng the
gelation process: 1) electrostatic attraction between the ammonium group of the
chitosan and the phosphate group of the glycerophosphate, 2) hydrogen bonding
between the chitosan chains as a consequence of reduced electrostatic repulsion
afier neutralization of the chitosan solution with GP and 3) chitosan-chitosan
hydrophobic interactions. When kept at low temperatures C/GP solutions having
a pH of about 7 might flot immediately tum into a gel (Fig. 3.2a). Gelation occurs
upon an increase in temperature. This observation implies that some repulsive
forces between the chitosan chains are stabilized at low temperature and
weakened at high temperature. We hypothesized that the poiyoi part of G?
prevents or slows down gelation at low temperature. Polyols are known to
stabilize certain compounds in aqueous solutions and to promote the formation of
a shield of water around some macromolecules in polyol-water mixtures (31).
Gekko et al. (32,33) showed that the addition of polyols to aqueous solutions of
collagen or carrageenan raised the transition and gelation temperature,
respectively, meaning that the initial structure was reinforced by polyols so more
energy was needed to break it. This group also reported a negative preferenfial
interaction parameter of glycerol to protein for 4 proteins in glycerol-water
mixtures at 20°C, indicating a deficiency of glycerol in the immediate domain of
the protein. This means that the proteins were preferentially hydrated; there was a
shield of water around the proteins (34). Na et al. (35) obtarned similar resuits in
their study of tubulin in glycerol solution. With those results in mmd, we
postulated that the addition of GP to the chitosan solution promoted the
protective hydration of the chitosan chains. Therefore, at low temperaffires, it
prevents their association to form a gel, even at a neutral pH. Raising the
temperature increases the chitosan-chitosan hydrophobic interactions which are
expected to play a major role in the gelation of C/GP solutions (29). Depending
on the deacetylation degree of chitosan, gelation can occur at relatively low
temperatures. For instance, C951GP solutions gel afler $ to 10 hours at 4 °C (data
not shown) and the gelation rate can be significantly slowed down by the addition
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of C$4. Nevertheless, even solutions of C$4IGP start to gel after 3 months of
storage at room temperature (fig 3.2b). This means that C/G? solutions can
slowly evolve to the gel state even below 3 7°C. The sol-gel transition does flot
occur at a determined temperature but starts as soon as the poiyoi sait is added.
This behavior is different ftom that of poloxamer (36) or xyloglucan (15)
solutions which will change from sol to gel only when the temperature is raised
above their phase transition temperature. However, we showed that gelation of
C84/GP solutions cari be substantially slowed down at 4°C which can ensure the
system an adequate sheif-life (fig. 3.2a). The mcrease in gelation rate observed
with chitosans of higher deacetylation degree might be attributed to the increase
in cross-link density between the phosphate groups of GP and the ammonium
groups of chitosan. Mother factor that can influence the sol-gel transition is the
pH of the final solution. Chenite et al. (29) demonstrated that the transition
temperature of a freshly prepared 91 %-deacetylated chitosanlGP solution was
around 45°C at a pH value of 6.85 and was decreased to 37°C when the pH was
brought up to 7.0. One should be aware that the transition temperatures measured
in this study may not be true transition temperatures but rather reflect the gelation
rate; gelation being faster at higher pH values.
The release studies allowed a better understanding ofthe gelation kinetics.
fig. 3.3 shows that the presence of GP is essential for a fast organization of the
polymenc network in order to retain the model compound. In the absence of G?,
the chitosan solution eventually solidifled as a consequence of the diffusion of
the buffer into the system but the process was too slow or the structure formed
was flot organized enough 10 avoid burst release. From fig. 3.4, it cari be seen
that the release profiles of compounds having a molecular weight between 12 000
and 148 000 do not differ substantially. There was no important decrease in
release rate above a certain molecular weight threshold because the pore size was
considerably larger than the size of the released molecule. Despite a difference in
the gelation rate, the release kinetics between the C$4IGP and C84:C95/GP
systems were comparable, probably because the two gels have similar porous
structures as revealed by SEM (data flot shown). Accordingly, C/GP solutions
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could be used to deliver relativeÏy large molecules over a penod ofseveral hours.
Release in this case seems to be more sustained than that observed with other
polysacchande hydrogels such as xyloglucan and dextran gels with similar
polymenc loads (15,37). However, a more prolonged release would require the
pre-encapsulation of drugs 1mo particles (microspheres, liposomes) in the
micrometer size range which could then be mcorporated in the gel (3$). The
release ofthe model compounds is thoughl b occur mostly by diffusion but could
be accelerated by the weight loss of the gels. However, from fig. 3.7 it can be
seen that the release kinetics do flot parallel the weight Ioss profiles. Afier 4 h,
almost 70 % of the gel solid content is lost (35 % of total hydrated weight) even
though more than $0 % ofthe initial drug load remains in the gel. This suggests
that during the first hours ifiere is a considerable leaching of excess G? (and
water) which does flot contnbute 10 the physical cross-linking of the gel. The
ffiree-dimensional network of the gel did not change significantly over time,
indicating that there was no substantial erosion of the potymenc matnx.
However, excess GP is needed to increase the pH and thus, the gelation rate. Our
results are in accordance with currently ongoing studies which revealed that most
of the GP rapidly diffuses ouI of the gel and that the overali charge in the gel is
nearly neutral (Buschmann et al. personal communication). The electroneutrality
of the gel network was conflrmed by the release studies with compounds bearing
an electrostatic charge (fig. 3.5). When present al low concentrations (less 0.2%),
their release profiles are comparable regardless of the electiostatic charge
suggesting that no free charges are available to retain the model compotmd.
However, at high concentrations, negatively charged compounds such as albumin
may dispiace GP and bind to chitosan via the ammonium groups. Indeed at 3%
loading, the release of albumin reached a plateau after 3 days, suggesting that part
of the albumin was linked to the polymenc network. The addition of lysozyme to
the release media allowed partial release of the entrapped albumin but 100%
recoveiy was not possible since the gel made of C$4 was relatively resistant to
the action of the enzyme. Afier 17 days of exposure to lysozyme, the gels had a
final hydrated mass comparable to that of gels flot exposed to lysozyme.
However. the gels had Iost their three-dimensional structure. Our resuits are
consistent with those found in the literature. Tomihata et al. (39) reported that the
in vitro degradation of chitosan films in 0.1 M PBS containing 4 mg/mL of
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Ïysozyme at pH 7.4 and 37°C occurred less rapidly as their deaQetyïation degree
became higher. Chitosans wiffi degrees of deacetylation higher than 73% were
virtually resistant agamst enzymatic hydrolysis at this lysozyme concentration. h
another paper, Hata et al. (40) reported that as the deacetylation degree of the
carboxymethyl chitin mcreased, the change in viscosity afler addition of
lysozyme (0.018 mg / mL) became siower.
The resuits presented here showed that C/GP solutions have the potential
to be used as injectable in situ gelling thermosensitive formulations. They can gel
at body temperature. The C84/GP solution retains its physical properties for three
months and iwo months when kept at 4°C and room temperature, respectively.
CIGP systems can sustain the release of macromolecules over a period of several
hours to a few days. Sustained release over more than one week will probably
require pre-incorporation of the dnig into microparticles or liposomes for those
molecules that release is only a function of passive diffusion.
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4.1 Abstract
A nove! injectable in sïtu gelling thermosensitive chitosanll3-
glycerophosphate (C/GP) formulation has been recently proposed for tissue repair
and drng deliveiy. The system can sustain the release of macromolecules over a
penod of several hours to a few days. However, with low molecular weight
hydrophilic compounds, the release is generally completed within 24 hours. In
this study, liposomes were added to the C/GP solution and their effeci on the
viscoelastic properties of the system and release kinetics of encapsulated
carboxyfluorescein was investigated. The gelation rate and gel strength were
slightly increased by the presence of the liposomes. The in vitro release profiles
demonstrated controlled deliveiy over at least 2 weeks. The release rate strongly
depended on the liposome size and composition (i.e. addition ofcholesterol), and
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on the presence of phospholipase in the release medium, The kinetics was flot
C’ substantially modified when using liposomes prepared wiffi a negatively-charged
lipid or a lipid having a high phase transition temperature. These resuits indicate
that the liposome-C/GP system rapidly gels at body temperature, and can sustain
the delivery of low molecular weight hydrophilic compounds. A mathematical
model was proposed to characterize the release kinetics.
Keywords: chitosan, thermosensitivity, hydrogel, sustained deliveiy, liposomes
4.2 Introduction
In the past few years, an increasing number of in situ forming
formulations have been reported in the literature for various biomedical
applications (1), particularly in drug delivery (2-5). In situ “implant” formation
can occur as a result of either a physical or chemical change of the system. Hill
West et al. (1) used photopolymenzation to coat the inner surface of injured
artenes in order to inhibit thrombosis and intimaI thickening. Capello et al. (2)
reported peptide-based self-assembling gels consisting of block copolymers that
contain repeating amino acid sequences from silk and elastin proteins. Dunn et al.
(6) proposed an in situ forming system compnsed of a water-insoluble polymer
dissolved in a water-miscible biocompatible solvent. Upon contact with body
fluids, the solvent diffuses out of the polymer while water permeates into the
liquid polymer matnx. Due to the polymer irisolubility in water, the polymer
precipitates, resulting in the formation of a solid polymenc implant. This system
was also evaluated by Shively et al. (7) and Eliaz and Kost (8) using different
poly(D,L-lactide) and poly(D,L-lactide-co-glycolide) copolymers in various
solvents. Haglund et al. (9) investigated a similar system consisting of an
insoluble polymer complex of poly(methaciylic acid) and poly(ethylene glycol)
(PEG) dissolved in a hydroalcoholic solvent contarning effianol.
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Ail these in situ forming systems present specific drawbacks that need to(E’ be carefully taken into account when considering biomedical applications. The
photopolymenzation process requires the presence of a photomitiator at the site
of gelation and ifie use of an argon ion laser. Regardmg peptide-based gels, the
polymer has to be carefiuly chosen and the preparation method for administration
well defmed because some polymers tum mto gels at room temperature in less
than 3 hours (2). With the precipitation method, mcompiete implant formation
can be observed in vivo; this can resuit in a high initiai release and cause local or
systemic toxicity. Moreover, the organic solvent used to solubilize the polymer
can physically denaturate labile compounds such as proteins. In order to obtain in
situ forming formulations that do not require organic solvents or co
polymerization agents, research onented toward thermosensitive polymers has
gained increasing attention. The most studied thermosensitive polymers are
poloxamers and copolymers of N-isopropylaciylamide (10-14). However, these
polymers are oflimited use for parenteral administration, maiiily because they are
flot biodegradable. Recently, Jeong et aI. (15) developed PEG and poly(lactic
acid) block copolymer systems that are in the sol state at temperatures around
45°C and gel upon cooling to body temperature. Even though these copolymers
are biocompatible and biodegradable, the need to heat the solution to incorporate
the dmg and injeci the system makes ibis approach less practical. They also later
reported aqueous solutions of PEG and poly(lactic-co-glycotic acid) bÏock
copolymers that undergo sol-gel transition with an increase in temperature. The
subcutaneously injected sol formed a gel in vivo within a few seconds and the gel
maintained its physical integrity for more than 1 month (16-20).
We recently demonstrated that chitosan solutions neutralized with a
polyol countenonic dibase sait such as -glycerophosphate (G?) are
thermosensitive. These solutions remain liquid for long penods of time al room
temperature and tum into gels as temperature increases (21-23). We also
investigated the physical properties of these thermosensitive solutions and
established the in vitro release profile of several model compounds. It was found
that such systems can gel at body temperature, retain their physical properties for
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at leasi two months depending on the storage conditions, and sustam the release
of macromolecules over a period of several hours to a few days. However, with
low molecular weight hydrophilic compounds (<1000 g/mol), more than 80% of
the incorporated dmg was released dunng the first 24 h. The relatively fast
release was attributed to the high water content ofthe hydrogel (>90%) and, thus,
to the presence of very large pores. In order to obtam a sustained release, which
would be mdependent of the drug’s molecular weight, it was decided to load the
selected compound into liposomes and then mcorporate the latter in the
thermosensitive solution. As previously demonstrated by other groups (24-26),
the physical barrier provided by the lipid bilayer and the siower diffusion of the
liposomes in the hydrogel can significantly decrease the release rate. As opposed
to amphiphilic thermogelling formulations (e.g. poloxamers), the nsk of
liposomal destabilization by the polymer is minimal since chitosan is
substanfially devoid of any surface-active properties, and thus should be
compatible with most liposomal formulations. The aim of this studv was to
characterize the viscoelastic behavior of the liposome-hydrogel formulations and
the in vitro release kinetics of a small molecular weight polar model compound
encapsulated in the liposomes.
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C’ 4.3 Materials and methods
4.3.1 Materials
Egg phosphatidylcholine (EPC), cholesterol (Chol), 1,2-dimyristol-sn-
glycero-3-phosphoglycerol (DMPG) and 1 ,2-distearoyl-sn-glycero-3-
phosphatidylcholine (DSPC) were purchased ftom Northem Lipids (Vancouver,
BC, Canada). Chitosan hydrochlonde (Protasan UP CL214, M 455 200, 95%
deacetylated) was obtamed from Pronova Biopolymer A.S. (Oslo, Norway). GP
and phospholipase A2 from bee venom were from Sigma (St. Louis, MO). 5-(and-
6)-carboxyfluorescein (CF) was purchased from Molecular Probes (Eugene, OR).
Ah other chemicals were reagent grade. Ail products were used as received.
Deionized distilled water from a Milli-Q water system of Millipore (fisher
Scientiflc Limited, Nepean, On) was used to prepare the aqueous solutions.
4.3.2 Preparation of the liposomes
Large unilamellar liposomes (30 mM lipids) were prepared accordmg to
the reverse-phase evaporation method (27,2$). Bnefly, lipids in chloroform or
chloroform:methanol (2:1 v/v) were deposited on the sides of a tube by
evaporation of the organic solvent. The lipid film was redissoÏved in diethyl ether
and the aqueous phase (pH 7.4, 300 mOsmlkg) containing 20 mM Hepes and 144
mM NaC1 or 100 mM Cf was added. The mixture was sonicated to obtain a
homogeneous wlo emulsion, and then the organic solvent was removed under
vacuum. The preparations were extruded to obtam the required liposome size,
and free Cf was removed by size exclusion chromatography (SEC) usmg a
Sephadex G-50 column (Amersham Pharmacia Biotech, Uppsa]a, Sweden).
Multilamellar liposomes were prepared by the hydration method (29) and were
not subjected to extrusion. free Cf vas removed as descnbed above. For ail
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liposome formulations, the entrapment efficiency ranged between 1 and 8 %. The
selection of Cf as a model compound was based on its ability to self-quench at
concentrations above 10 mM (30). Thus, self-quenching allows material
remaining in liposomes to be distinguished from that released into the medium.
The amount of Cf incorporated into the liposomes was determined by
spectrofluonmetry on a Aminco-Bowman Senes 2 fluorimeter (Spectronics
Instrument Inc., Rochester, NY) (L. = 492 nm, m = 516 nm). Liposome size
was determined by dynamic light scattenng (N4 Plus, Coulter Electronics,
Miami, fL).
4.3.3 Preparation of the chitosanlglycerophosphate (C/GP)
solution
Chitosan and GP solutions were prepared in deionized water and chilled
in an ice bath for 15 min. The GP solution was added to the chitosan solution
under stimng and the resulting mixture was stirred for another 10 min. 11e GP
concentration was adjusted to obtain a solution iso-osmotic to the liposomal
contents (- 300 mOsm/kg). The fmal preparations contained 1.8 % (w44}
chitosan and 3.6 % (wA) G?.
4.3.4 Rheological measurements
The rheology study was carned out on a Bohiin CVO rheometer (Bohiin
Instruments, Cranbuiy, NJ) equipped with a coaxial-cylinder C-14 geometly in
oscillatoiy mode immediately afler preparation of the C/GP solution with or
without liposomes. The variation in storage modulus vas recorded as a fimction
of time at 37 ± 0.1°C. The frequency was set at 1.0 Hz during the measurements.
The acquisition rate was set at one point per 13 seconds.
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4.3.5 Freeze-fracture electron microscopy
C
The sample was quenched usmg a sandwich tecimique and liquid
nitrogen-cooled propane. Using this technique, a cooling rate of 10 000 Kelvin
per second is reached, avoidmg ice ciystal formation and artifacts possibly
caused by the ciyofixation process. The fracturing process vas carried out in a
JEOL JED-9000 freeze-etching equipment and the exposed fracture plane were
shadowed with Pt for 30 sec in an angle of 25-35° and with carbon for 35 sec (2
kV! 60-70 mA, 1x103 Torr). The replicas produced this way were cleaned with
concentrated, fuming HNO3 for 24 up to 36 h followed by repeating agitation
with fresh chloroformlmethanol (1:1 v/v) at least 5 times. The carefully cleaned
replicas were examined on a JEOL 100 CX electron microscope (JEOL USA,
Peabody, MA).
4.3.6 In vitro release studies
A 400-jil. volume of ftee Cf solution or liposomal-CF suspension was
mixed with 3 g of C!GP solution at room temperature. S amples of 300 mg were
placed into continuous flow (10 mL/h) thermostated celis (31) and the release
was monitored by spectrofluorimetiy in phosphate buffered saline (75 mM NaCI,
53 mM Na2HPO4 and 13 mM NaH2PO4) at 37 + 0.1°C. The area of the gel
exposed was 0.8 mm2. In the colÏected fractions, Cf fluorescence was measured
in the absence (ftee dye) and presence (ftee + encapsulated dye) ofTnton X-100
(0.5% w/v fmal concentration). Afler 14 days, Triton X-100 vas added to the
release medium (0.5 % w/v) to solubilize the liposomes still entrapped in the gel
and release the remaining Cf. for the expenment carried out in the presence of
phospholipase A2, PBS was substituted for Tris buffer (100 mM Tris, 100 mM




A computer mode! was proposed to charactenze the Cf release from
liposomes encapsulated in the C/GP thermosensitive solution, and to generate
simulated release profiles. The computer program was developed in C++ on a
dual-Celeron 400 MHz Linux server (Red Hat 6.2) with standard GNU libraries,
compiler and linker. This program vas based on the kinetic model shown in Fig.
4.1.
C1 K13 C3
encapsulated CF — encapsulated CF
in CIGP released
C5I K52K12 encapsulated CF
• trapped info CJGP
C2 C4
free CF — free CF
in CIGP K24 released
figure 4.1 Kinetic model for the Ïiposome-C/GP system.
In this model. 5 different states were hypothesized: Cf encapsulated in
liposomes suspended in the CIGP gel (C1), free CF in the CIGP gel (C2),
encapsulated Cf in the release medium (C3), free CF in the release medium (C4)
and encapsulated CF in liposomes “permanent!y” trapped in the C/GP gel (C5).
Transfer relations between each compartment were then defmed. four transfer
relations were necessaiy to define tins system: C1 to C2 K12), C1 to C3 (K13), C2
to C4 (K24) and C5 to C2 K52). K52 was assumed to be equal to K12. Each transfer
relation was given a microconstant (Eq. 4.1) (32):
dO/dt=KO Eq.4.1
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where dQ / di’ is the CF transfer rate, K is a microconstant and O is the amount of
CF in the initial compartment. This equation was solved iteratively using a dt
time step of 0.1 h and the sum of alt Cf quantities in the s stem was defined to be
100%. K24 could be found using expenmental data for the release of CF from the
C/GP gel. Thereafier, the Nelder-Mead algorithm (33,34) was used against in
vitro data to find the optimal values for K12, K52 and K13 microconstants, and the
initial quantities in C1, C2 and C5 for each studied system. lnitially, the sum of C1,




fig. 4.2 shows the rheological behavior of a CIGP solution containing
different concentrations of EPC/Chol lïposomes at 37°C. The increase in storage
modulus over time clearly mdicates that the liquid solution is tuming into a solid
like gel. The addition of liposomes to the thermosensitive solution did flot change
the overail gelling behavior of the thermosensitive system, but as the liposome
concentration increased ftom O to E 5 iimollmL, the gelation lag time decreased
from $ to 5 mm, and the storage modulus mcreased from 87 to 13$ Pa at t = 60
min. However, above 15 j.tmollmL any further increase in the lipid concentration
resuhed in a decrease in the gel strength (data flot shown). Measurements using
DSPC/Chot liposomes at 10 .tmol!mL gave similar resuits (data flot shown). In
contrast, the presence of EPC/Chol/DMPG liposomes at 10 i.imoWmL in the C/GP
solution resulted in a slight decrease of the storage modulus at t = 60 min











figure 4.2 Storage modulus as a funcfion of time at 37±0.1°C of CIGP
solutions containing different concentrations of EPC/Chol liposomes. The
frequency of oscillation is 1 Hz and the acquisition rate is 1 point eveiy 13
seconds.
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4.4.2 In vitro release studies
The charactenstics of the liposomes used in the release studies are
reported in Table 4.1. Ail liposomal formulations contained a significant
proportion ofunencapsulated dye that vas flot removed by SEC.
Tableau 4.1 Characteristics of the liposomes used in the release studies and
values for the simulations best fiffing the expenmental release data
Entry Composition Mean Unencapsulated C1 C2 C5 K12, K52 K13
size CF remaining (%) (%) (%) (10 W’) (10-s W’)
(nm) after SEC
(%)
1 EPC 10$ 15 14.6 41.7 43.6 6.97 21.5
2 EPC/Chol 103 13 462 9.1 44.7 1.56 13.7
(3:2 moLfmol)
3 EPC/Chol 281 9 12.0 10.2 77.9 0.13 13.8
(3:2 mol/mol)
4 EPC/ChoI 589 6 2.6 1.9 95.5 0.0$ 21.1
(3:2 mol/mol)






111 5 56.9 5.3 37.9 0.51 9.8
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Fig. 4.3 clearly shows that encapsulatmg first CF into liposomes
substantially slowed down its release from the hydrogel. Indeed, when CF was
simply mixed with the CIGP solution, the release was completed within 24 h.
Conversely, the gels containing 100 or 280 nm EPC/Chol liposomes released
only 72 and 26 % CF afler 2 weeks, respectively. The hvo liposomal formulations
presented an initial burst release (13 — 27 % < 24 h), which could be attTibuted in
part to the unentrapped dye that was flot completely eliminated by SEC and to
some liposome destabilization (see discussion). The burst release induced by ffie
addition of Triton X-100 at t = 14 days and the freeze-fracture electron
micrographs (Fig. 4.4), clearly indicated that intact liposomes were still present in
the gel at the end of the in vitro release assay. The size of the liposomes
influenced substantially ifie release profile (Fig. 4.3). An approximately 3-fold
increase in the liposomal mean diameter (100 vs 280 nm) resulted in a 2-fold
decrease of the initial burst (27 vs 13%) and a lower release rate after the flrst 24
h. During the first week, the release rates were approximately 6 and 2%/day for
100 and 280 nm liposomes, respectively. Thereafier, the release rates became
similar for both formulations.
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Figure 4.4 Freeze fracture electron photomicrograph of 100-nm EPC/Chol













Figure 4.3 In vitro cumulative release of CF, free (triangles) or encapsulated
in lOO-nm (circles) or 280-nm (squares) EPC/Chol liposomes from the CIGP gel
in PBS at 37°C. Each point represents the mean value ± SEM (n5). The solid
unes represent the simulated release kinetics.
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The use oflarger (589 nm) and polydispersed liposomes prepared by the
hydration method nearly abolished the release of Cf (fig. 4.5). Thus, afler $
days, phospholipase A2 was added to the medium to degrade the liposomal
bilayer and trigger the release of entrapped Cf. Phospholipases A2 are calcium
dependent enzymes that hydrolyse the sn-2 ester of glycerophospholipids to
generate a free fatty acid and a lysophospholipid (35,36). The enzyme accelerated
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Figure 4.5 In vitro cumulative release of Cf encapsulated in multilamellar
590-nm EPC/Chol liposomes, from the CIGP gel in PBS (days O-7) and Tris
buffer (days 8-14) containing phospholipase A2 at 3 7°C. 11e total amount (closed
circles) and the liposome-associated fraction (open circles) of CF released are
shown in the figure. Each point represents the mean value ± SEM (n=5). The
solid unes represent the simulated release kinetics.
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fig. 4.6 illustrates the effect of mcorporating 40 mol% Chot to EPC
C’ liposomes on the release kinetics. for both formulations (with and without Chol),
the total (free + encapsulated) and liposomal (encapsulated only) CF released is
shown in the figure. The addition of Chol to EPC liposomes decreased the initial
burst release from 47 to 27 %. Despite the fact that, after the initial burst, the total
release rates were similar for the two formulations, EPC/Chol liposomes retained
CF more efficiently than EPC liposomes. Indeed, after 24 h, 60-70% of CF
released from the EPC/Chol liposome system vas stili encapsulated, whereas for












figure 4.6 In vitro release kinetics of Cf, encapsulated in EPC (squares) or
EPC/Chol (circles) 100 nm liposomes from the C/GP gel in PBS at 3 7°C. The
total amount (closed symbols) and the liposome-associated fraction (open
symbols) of CF released are shown in the figure. Each point represents the mean
value ± $EM (n=5). The solid lines represent ifie simulated release kinetics.
T
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The addition of a small proportion (6 mol%) of a negatively-charged lipid
(DMPG) influenced marginally the release profile (Fig. 4.7). The initial burst and
release rate were comparable to the EPC/Chol liposomal formulation, but the
fraction of dye stili associated to the liposomes was found to be higher.
Figure 4.7 In vitro release kinetics of Cf, encapsulated in LOO-nm
EPC/Cho1IDMPG liposomes, from the CIGP gel in PBS at 37°C. The total
amount (closed circles) and the liposome-associated fraction (open circles) of CF
released are shown in the figure. Each point represents the mean value ± SEM
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Also, as shown in Fig. 4.8, the use of a lipid with a high phase transition
temperature (D$PC, Tm 55 °C) further stabilized the formulation although the
effect was modest. Dunng the first week, the total release rate of Cf from the
EPC/Chol liposome gel system was slightly higher than that obtained with the
D$PCIChol formulation (6 vs 5%Iday). Dmg leakage from the liposomes
decreased in the presence ofD$PC since 70 to 80% ofthe drug released a.fter 24
h remained encapsulated, compared to 60% with the EPC/Chol formulation.
Figure 4.8 In vitro release kineflcs of Cf. encapsulated in 100-nm
DSPC/Chol liposomes, from the CIGP gel in PBS at 37°C. The total amount
(closed circles) and the liposome-associated fraction (open circles) of Cf released
are shown in the figure. Each point represents the mean value ± SEM (n5). The
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Resuits of the computer modeling for the release of CF from liposomes
encapsulated in the CIGP hydrogel are reported in Table 4.1. The transfer
constant K24 (79.7 x h’) which corresponds to the release of free CF from
the hydrogel, was calculated using the expenmental data provided in Fig. 4.3
(solid triangles). This constant was introduced in the computer simulations to
calculate the other tiansfer constants. The transfer constant between
compartments 3 and 4 (Fig. 4.1) vas not used in the model since this transfer was
considered negligible during the time penod of a few hours required to carry out
the fluorescence readings.
The initial quanfities in C1, C2 and C5 and the values of each transfer
constant best fitting the experimental release are shown in Table 4.1, whereas the
simulated release kinetics are presented in fig. 4.3 and 4.5-s (solid lines). The
simulated releases fitted reasonably well with the expenmental data. The release
of encapsulated Cf from the EPC liposome-gel was slightly underesflmated (fig.
4.6, open squares). This is however flot surpnsing since, in this case, most ofthe
CF released from the hydrogel is flot associated to the liposomes.
The initial free Cf quantity in C/GP (C2) gel vas responsible for the burst
release in each system. The C2 value corresponds to the sum of the
unencapsulated CF (Table 4.1) and CF released following the introduction ofthe
liposomes in the CIGP solution (i.e. initial destabilization). hi general, the C2
value was rougNy equal to the proportion of unencapsulated CF (Table 4.1)
except for the EPC liposome-system (entry 1), which demonstrated an important
amount of initial leakage (C2 = 41.7 %). The proportion of encapsulated CF
“permanently” trapped in the CIGP gel (C5) was mostly dependent on liposome
size. The lOO-nm liposomes (entnes 1, 2, 5 and 6) presented similar C5 values,
and as liposome size increased (entnes 3 and 4), C5 increased. The highest K12,
K52 value (6.97 x h’) ivas obtained with the EPC liposome-gel (entry 1),
reflecting the higher permeability and/or lower stability of these liposomes.
Conversely, the multilamellar EPC/Chol liposome gel (entiy 4) presented a low
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K,2, K52 value (0.08 x J 0 W’). $urprisingly, a high K,3 value was found for entry
4. These liposomes were charactenzed by a vety broad size distribution. The K,3
constant charactenzes the release of liposomal Cf, and one would anticipate this
constant to be inversely related to the liposome size. These resuits suggest that,
for a given liposome population, only the smallest vesicles will be released from
the hydrogel, whereas large liposomes will remam trapped in the matnx and thus,
will flot contnbute to K,3. In the case of entiy 4, the fraction of Cf which is
released encapsulated represents only 2.6% ofthe total CF.
4.5 Discussion
Over the past few years, gel matrices contarning liposomes have been
proposed in the literanire as novel drug delivety systems (24-26). The mixture of
liposomes and gel has proved usefiil to decrease the release rate of different
compounds, compared to their incorporation in liposomes or gels only. The
rationale behind these formulations is to marntain the liposomes at the delivety
site and to avoid rapid clearance from the system in order 10 obtain a sustained
release delivery. In a previous study (23), we showed that the release of small
molecular weight hydrophilic compounds from a CIGP thermosensitive solution
was completed within 24 h. $ince a more sustained deliveiy could not be
achieved by simply increasing the polymer concentration or changïng the
chitosan nature (data flot published), it was decided to first load the selected
compound into a colloidal camer (i.e. liposomes) and then incorporate the latter
in the C/GP solution. First. the influence of the addition of liposomes on the
gelling behavior of the thermosensitive solution al 37°C vas investigated.
Ideally, the presence of liposomes should flot hinder the gelation process and
structure ofthe gel. As shown in Fig. 4.2, the addition of liposomes 10 the C/GP
solution decreased the sol-gel lag time and increased the gel strength.
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In C/GP systems, 3 types of interactions may be involved during the
gelation process: (1) electrostatic attraction between the ammonium group ofthe
chitosan and the phosphate group of GP; (2) hydrogen bonding between the
chitosan chains as a consequence of reduced electrostatic repulsion afier
neutralization of the chitosan solution with GP; and (3) chitosan-chitosan
hdrophobic interactions (23). A detailed description ofthe potential mecharnsms
of gelation has been reported by Chemte et al. (22). Chitosan has a strong
potential for chemical interactions toward anionic and hydrophobie matenal,
since it acts simultaneously as a polycatiomc molecule and a participant in
hydrophobie interactions owing to its remaining acetyl groups. Other groups have
reported that EPC liposomes present a small negative zeta potential (-1 to -3 mV)
and that incorporation of Chol up to 50 mol% in the bilayer produces no
detectable change in surface charge density (37,38). Thus, since EPC/Chol
liposomes are roughly neutral. electTostatic interactions between chitosan and
liposomes should be of minor importance. However, hydrophobie interactions are
expected to occur behveen chitosan and liposomes. Onsoyen (39) studied the
stability characteristics of chitosan coatings on phosphatidylcholine liposomes
and reported that the interactions were stronger with the low deacetylated (41%)
than with the higffly deacetylated (26%) chitosans, supporting the hypothesis that
the interactions were mainly hydrophobie. In the liposome-C/GP system, the
presence of hydrophobic interactions between the liposomes and chitosan
possibly promoted bridging, and thus decreased ifie energy barner required to
initiate gelation. However, at lipid concentrations exceeding 15 j.tmol/mL, an
opposite trend was observed (data flot shown), indicatmg that high amounts of
liposomes interfered with the formation of the physical polymer crosslinks. The
rheotogy assays performed with negatively-charged liposomes (10 l.tmollmL)
indicated that low concentrations ofnegative Ïipids can mterfere with the gelation
behavior resulting in gels with lower storage modulus. Indeed, negatively
charged liposomes can dispiace G? and bind to the residual ammonium groups of
chitosan.
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The liposomes containing Chol seemed to withstand incorporation into
the chitosan hydrogel as shown by the freeze-ftacture photomicrograph (Fig. 4.4).
Furthermore, the burst release or mcrease in release rate which followed the
addition of Triton X-100 or phospholipase A2 clearly demonstrated that the
integnty ofthe lipid bilayer could be largely preserved in the hydrogels. This is in
contrast with hydrogels of poloxamers that can permeabilize lipid bilayer and
tngger the rapid leakage of liposomal content (24).
The influence of the liposome characteristics on the release profile of a
small molecular weight hydrophilic compound, namely CF. from the
thermosensitive C/GP system vas investigated. The total dye released from the
liposomal gel was a combination of free and liposomal CF. The encapsulation of
CF into liposomes before addition to the C/GP solution significantly prolonged
CF release compared with the control gel. Release over several weeks can be
expected with such a system. The release could be controlled either by adjusting
the liposome size or composition. M increase in liposome size from 100 to 280
nm drastically decreased the release kinetics as well as the initial burst release.
With large multilamellar liposomes, the release vas almost completely abolished
with less than 6% CF released after 7 days. Since gelation occurs rapidly and gel
erosion is minimal over time (23), it is tempting to attnbute the difference in the
release rate between the 3 formulations 10 a difference in the liposomal
coefficient diffusion. Indeed, according to the $tokes-Einstein equation, the
diffusion of colloids is inversely proportional to the hydrodynamic diameter (40).
Mthough this is probably partially tme, our mathematical model suggests that an
important fraction of 280 and 590 nm liposomes is virtually flot released, and can
be assumed to be irreversibly trapped in the gel (C5: 77.9 and 95.5%,
respectively). This suggests either immobilization of large liposomes in the
chitosan matnx or an extremely slow diffusion coefficient. Indeed, the pore size
of these hydrogels ranges between 5-10 j.tm (23), thus creating physical hindrance
to the diffusion of colloids. The values of the transfer constants K12, K52 also
reflected different stability/permeability among the different liposome
formulations. For example, in the case of EPC/Chol liposomes, K12, K52 was
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mversely related to the liposome size (Table 4.1). Faster release from small
liposomes could be related to a higher speciflc surface area or to a lower overali
stability (higher degree of curvature). Accordmgly, one can anticipate that for
hydrogels containing large liposomes, the in vivo release should be controlled
either by the degradation of the chitosan matnx or long term
destabilizationldegradation ofthe lipid bilayer.
The release rate could be controlled by judiciously selecting the liposome
composition. The proposed mathematical model suggests that the EPC liposomes
expenenced some destabilization following their incorporation in the C/GP
solution as indicated by the C2 value (41.7 %) which exceeded the initial
proportion of free CF (15%). As already demonstrated in a number of studies
(29,41-43), the addition of 40 mol% Chol, substantially slowed down CF leakage
from the liposomes. Indeed, Chol is known to reduce the bilayer permeabilitv and
increase its stability. Chol modifies the molecular packing of phospholipids, and
the mixed membranes are more condensed when compared to pure phospholipids
above their transition temperature (43-46). From our results and expenmental
model, it appears that Chol prevented massive destabilization of EPC liposomes
by the hydrogel (C2: 9.1 vs 41.7%) and further CF leakage (K12, K52: 1.56 vs 6.97
i0 W’). Replacing EPC with DSPC further decreased the bilayer permeabitity
(lower K12, K52 value), although with 40 mol% Chol, EPC and DSPC membranes
are in a comparable intermediate gel state (46). The electroneutrality of the gel
(23) afler neutralization with GP was confirmed by the release profile obtained
with the negatively-charged liposomes, which was nearly identical to that of
EPC/Chol liposomes (K13: 11.7 vs 13.7 x i0 W’).
The liposome-C/GP formulation appears as a promising system for the
sustained and local deliveiy of small molecular weight compounds. When small
liposomes are incorporated in the hydrogels and in the absence of enzyme which
can degrade chitosan (i.e. lysozyme) (47), the release kinetics is flot controlled by
the erosion of the vehicle. Tagaki et al. (48,49) proposed alginate gel beads as
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vehicles for liposomes. li their in vitro studies, release vas completed in about
2.5 to 6 h. The release occurred as a resuit of swelling and erosion ofthe beads.
Stenekes et al. (50) reported the design ofliposome-loaded biodegradable dextran
microspheres, which released intact liposomes in a time-controlled manner. The
release kinetics depended only on the degradation rate of the microspheres. There
was hardly any release of liposomes during the first 17 days. Release occurred
between day 17 and 30, going from 10 to 80% between day 17 and 24.
As compared to amphiphilic thermosensitive gel formulations, the CIGP
system seems 10 offer a better environment for liposomes, mainly because it is
substantially devoid of surface-active properties. Additionally, the C/GP system
has been shown to be biocompatible and biodegradable. Murdan et al. (51)
proposed non-iomc surfactant based organogels incorporating niosomes as
deliveiy vehicles for drugs and antigens. Their in vitro expenments at 37°C
revealed that about 60% Cf was released afler 8 h suggesting that release would
be completed in less than 24 h. Paavola et al. (25) reported an injectable
thermosensitive liposomal gel of ibuprofen based on poloxamer 407 for epidural
analgesia. The cumulative amount of drug released afier 24 h was 42% for the
liposomal gel compared to 5$, 75 and 99% for the control gel, liposome
suspension and control solution, respectively. The liposomal gel effectively
decreased the release rate of a small molecular weight compound but, in ibis case,
drug delivery would be limited to a few days. Moreover, poloxamer gels are
known to erode rapidly and ffiey are not biodegradable.
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4.6 Conclusion
The resuits presented in this work indicated that the liposome-C/GP
system could be used for the sustamed delivery of small molecular weight
hydrophilic compounds. The solution gels rapidly at 37°C as demonsfrated by the
rheological analysis, and the release profile of the mcorporated compound can be
controlled by adjustmg liposome charactenstics such as size and composition.
Such a formulation would be besi suited for local sustained release of drugs (e.g.
sustarned release of anticancer drugs mjected intratumorally), and biomedical
applications which require the local and controlled delivery of pharmaceuticals
such as growth factors in tissue repair. The proposed mathematical model
allowed to run accurate simulations which fitted relativeÏy welI the expenmental
data. This modelmg helped us to understand the processes involved in the CF
release from the CIGP gels although it did flot take mto account the physical
properties of the liposomes used (i.e. size, composition). A predictive model
could be made by systematically analyzing the variation of each parameter for
numerous systems.
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Les hormones sont des substances dotées d’une activité biologique
spécifique, synthétisées dans les glandes et transportées par le sang vers d’autres
organes ou tissus au niveau desquels elles exercent leur influence sur divers
processus biochimiques. L’hormone de croissance (“growth hormone”, GH),
aussi appelée somatotrophine, est produite par les cellules somatotropes de
l’hypophyse. La sécrétion de cette hormone est régie principalement par l’action
stimulante de la somatocrinine (“growth hormone reÏeasing hormone”, GFWH) et
par l’action inhibitrice de la somatostatine (“growth hormone inhibiting
hormone”, GHTH). La sécrétion de l’hormone de croissance est pulsatile et
culmine pendant le sommeil nocturne. L’hormone de croissance exerce plusieurs
fonctions telles la régulation de la synthèse des protéines, la régulation du
métabolisme des graisses et des sucres et le développement de la structure
osseuse et de la masse musculaire (1, 2).
Chez les enfants, cette hormone stimule la croissance. Elle peut également
stimuler la production, par le foie, d’un facteur de croissance spécial: le facteur
de croissance apparenté à l’insuline 1 (“insulin-Ïike growthfactor-]”, IGf-I) (2).
On dit qu’un enfant souffre d’un déficit en hormone de croissance lorsque sa
croissance est sous la normale, que son âge osseux est inférieur à son âge
chronologique (“deÏayed bone age”) et qu’il n’y a pas atteinte d’un niveau
sérologique normal d’hormone de croissance en réponse à au moins 2 épreuves de
stimulation de la libération de GH (2).
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Les enfants atteints d’un déficit en hormone de croissance présentent
différents signes caractéristiques (2, 3). D’abord, ils ont un taux de croissance
anormalement lent. Ensuite, une dégradation déficiente des graisses entraîne une
concentration de tissus adipeux plus élevée que la normale, surtout autour de la
taille. Enfin, leur masse maigre, se reflétant particulièrement dans le
développement musculaire, est proportionnellement plus faible que la normale en
raison d’une mauvaise synthèse des protéines.
Un déficit de l’hormone de croissance chez l’adulte entraîne différents
effets (3-7). Ces patients ont tendance à accumuler de la graisse, surtout au
niveau de l’abdomen. On observe aussi une augmentation du taux de cholestérol
et des LDL (“Ïow density hpoproteins”, mauvais cholestérol) accompagnée d’une
diminution des HDL (“high densily Ïzpoproteins”, bon cholestérol). La masse
musculaire est réduite, affectant alors la performance physique. La densité
osseuse diminue, augmentant les risques de fracture. Bon nombre de patients
éprouvent également une baisse d’énergie et de vitalité.
Les premiers traitements à base d’hormone de croissance extraite
d’hypophyses de cadavres humains ont été rapportés dans les années 1950. Au
milieu des années 1980, des cas de maladie de Creutzfeltd-Jakob ont été reliés à
l’utilisation de ces préparations d’hormone et elles furent retirées du marché. Peu
de temps après, les premiers produits synthétiques issus de la biotechnologie ont
fait leur apparition. L’hormone de croissance synthétique renferme la même
séquence d’acides aminés que celle d’origine hypophysaire et constitue
présentement le traitement standard dans les cas de déficiences (2).
Chez les enfants atteints de déficience en hormone de croissance,
l’hormonothérapie augmente la vitesse de croissance et la concentration d’IGF-l,
de manière similaire à l’hormone d’origine naturelle (2). Chez les adultes, elle
diminue la graisse corporelle, augmente la masse musculaire et améliore la
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capacité à l’exercice (2, 7, 8). Elle diminue également les taux de cholestéroL
C (total et LDL) ce qui peut réduire les risques de maladie cardiaque (8). De plus,
elle augmente la densité osseuse (2, 7). Enfm, elle entraîne un regain d’énergie et
améliore l’humeur des patients (2, 4, 7, 8).
Les formulations d’hormone de croissance recombinante actuellement
disponibles au Canada (Humatrope, Nutropm®, Nutropin® AQ, Protiopin’,
Saizen® et Serostim) nécessitent une administration par injection intra
musculaire ou sous-cutanée 3, 6 ou 7 fois par semaine. Une seule formulation à
libération prolongée est présentement disponible (aux États-Unis seulement). Il
s’agit d’une formulation dépôt à base de microsphères (Nutropin Depot®) qui
permet de diminuer le nombre d’injections à I ou 2 par mois.
Même si les traitements avec l’hormone de croissance sont très efficaces,
les coûts de production élevés et les effets secondaires rencontrés (9) ont poussé
l’industrie pharmaceutique à chercher des alternatives. La plus étudiée consiste à
recourir à des peptides synthétiques capables de stimuler la sécrétion d’hormone
de croissance. Ces derniers, appelés “growth hormone-reÏeasing peptides”
(GHRP), ne ressemblent pas à l’hormone de libération de l’hormone de croissance
(GHRH) du point de vue structurel (10) et agissent via des récepteurs spécifiques,
différents de ceux de la GHRH, présents au niveau de l’hypophyse et de
l’hypothalamus. L’hexaréline est un de ces peptides. Il s’agit d’un hexapeptide




Figure 5.1 Structure chimique de l’hexaréline. Tiré de (11).
L’hexaréline stimule la sécrétion d’hormone de croissance chez plusieurs
espèces animales dont l’humain (12-15). Son activité est plus importante que celle
de la GHRH chez des volontaires sains et ce, suivant une administration nitra-
veineuse, sous-cutanée, intra-nasale ou orale (14, 16-20). L’effet
pharmacologique est relié à l’âge du sujet et est plus important chez les jeunes
patients (13, 18). Chez des enfants de petite taille (‘famiÏial short stature”), il a
été démontré que l’hexaréline entraînait une sécrétion importante d’hormone de
croissance suite à une administration intra-veineuse ou nitra-nasale (19, 21). Des
études à long terme ont révélé qu’elle pouvait accélérer la croissance de ces
enfants après administration intra-nasale 3 fois par jour sur une période variant de
3 à 10 mois (22, 23). Dans l’étude de Laron et aÏ. (22), la croissance des enfants
est passée de 5.3 ± 0.8 à 8.3 ± 1.7 cmlannée. Les auteurs ont ainsi montré que
l’hexaréline n’a pas seulement un effet à court terme, mais qu’elle peut augmenter
la production de GH et de IGF-1 lors d’une administration chronique et ainsi
avoir des effets promoteurs de croissance.
Peu d’études pharmacocinétiques ont été effectuées avec l’hexaréline.
Aucune étude pharmacocinétique chez l’humain n’a été publiée. Des données
chez le rat et chez le chien ont été rapportées par Roumi et al. (24, 25). Selon
leurs résultats, la demi-vie du peptide est 76 min chez le rat et 120 min chez
le chien suite à une injection par la voie nitra-veineuse. Les auteurs ont également
montré que l’hexaréline était rapidement absorbée suite à une injection sous-
H NH2
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cutanée, atteignant des concentrations plasmatiques maximales après 10-20 min
(rat) et 25-37 min (chien). Il a également été déterminé que l’hexaréline
&accumulait préférentiellement au niveau du foie, des reins et du duodénum. Son
excrétion a lieu majoritairement par la voie biliaire. 50% de ta dose injectée ayant
été récupérée dans la bile 2 h après l’injection et 60% après 24 h. Ce phénomène
explique la présence marquée d’hexaréline au niveau du duodénum. Une partie
est également éliminée dans l’urine (22%) et dans les fèces (10%). L’hexaréline
n’est pas métabolisée chez le rat.
Les formulations d’hexaréline utilisées lors des essais cliniques étaient
destinées à la voie mira-veineuse ou intra-nasale. Étant donné la courte demi-vie
du peptide dans l’organisme, l’administration devait être répétée fréquemment.
Par exemple, la formulation ultra-nasale nécessitait 3 prises par jour. Une
formulation à libération prolongée serait donc très intéressante. Elle permettrait
de Limiter le nombre de prises et d’augmenter l’observance des patients. Au
chapitre 4, nous avons montré qu’une solution thermosensible à base de chitosan
contenant des liposomes pouvait contrôler la libération d’une petite molécule
hydrophile (carboxyfluorescéine) sur une période de 2 semaines ou plus in vitro.
Nous avons entrepris des essais avec l’hexaréline afin de vérifier si notre
formulation permettait une libération contrôlée in vivo. L’hexaréline a été choisie
pour ces essais car une méthode de dosage du peptide dans le plasma de rat était
déjà au point. Cette technique a été mise au point par Marie Roumi dans le
laboratoire du Dr. Huy Ong. Dans un premier temps, nous avons optimisé la
préparation des liposomes, puis nous avons procédé à l’étude pharmacocinétique
chez le rat.
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5.2 Produits et méthodes
5.2.1 Produits
Les liposomes étaient composés de phosphatidylcholine &œuf (EPC) et
de cholestérol (Chol) (Northem Lipids, Vancouver, CB). La solution
thermosensible était à base d’hydrochlorure de chitosan ayant un degré de
désacétylation de 95% (C95) (Pronova Biopolymer, Oslo, Norvège) et de f3-
glycérophosphate (GP) (Sigma, St-Louis, MO, USA). L’hexarélme était fournie
par Europeptides (Argenteuil, France). Pour toutes les préparations, de l’eau
distillée et déionisée à l’aide d’un système Milli-Q (Millipore, Billerice, MA,
USA) a été utilisée.
5.2.2 Préparation des liposomes
Les liposomes ont été préparés par la technique “REV” (“reverse-phase
evaporation method”) (26, 27). Les lipides (EPC:Chol 3:2 mol:mol, 30 mmol)
dissous dans le chloroforme ont été déposés sur les parois d’un tube par
évaporation du solvant. Le film de lipides a ensuite été dissous dans une phase
organique (éther) et une phase aqueuse (Hepes 20 mM, NaC1 144 mM) contenant
l’hexaréline a été ajoutée (481 j.tg/mL lors des essais d’incorporation, 2 mg/mL
lors des essais in vivo). Le mélange a été placé dans un bain à ultrasons pendant 2
min afin d’obtenir une émulsion homogène, puis l’éther a été évaporé sous vide.
Les préparations ont été soumises à la sonde à ultrasons (3 mm) ou ont été
extrudées afin d’obtenir une taille définie et uniforme de liposomes. Lors de
l’extrusion, des membranes de polycarbonate ayant des pores de 200 nm ont été
utilisées pour les essais d’incorporation et de 800 nm pour l’étude
pharmacocinétique. L’hexaréline non encapsulée a été séparée des liposomes par
chromatographie d’exclusion sténque (Sephadex G-100 ou G-50, Amersham
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Pharmacia Biotech, Uppsala, Suède). La taille des liposomes a été déterminée par
diffusion dynamique de la lumière.
5.2.3 Détermination du taux d’incorporation d’hexaréline dans
les liposomes
Afm de déterminer le taux d’incorporation de l’hexaréline dans les
liposomes, plusieurs fractions (-.1mL) ont été recueillies après le passage de la
suspension sur la colonne de Sephadex. Ces fractions ont été analysées pour en
déterminer le contenu en hexaréline. La méthode de dosage était basée sur celle
décrite pour un autre pentapeptide contenant du tiyptophane, un acide aminé
fluorescent présent dans la molécule d’hexaréline (28). Chaque fraction (200 j.tL)
a été diluée dans un tampon (1000 1iL) contenant 300 mM d’Hepes, 150 mM de
Na2SO4 et 2.0% (p/v) d’acide cholique (pH 7.5), puis analysée( ex 280 nm, 3em
354 nm) à l’aide d’un fluorimètre Aminco-Bowman Series 2 ($pectronics
Instrument, Rochester, NY, USA). Le contenu en hexaréline (fig) de chaque
fraction a été calculé grâce à une droite d’étalonnage et une courbe d’élution a été
établie (Fig. 5.2). Le taux d’incorporation a été déterminé avec les aires sous la
courbe des deux pics sachant que le premier représentait l’hexaréline contenue
dans les liposomes et le second, l’hexaréline libre.
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figure 5.2 Profil d’élution des liposomes et de l’hexaréline non encapsulée.
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5.2.4 Préparation de la solution thermosensible
Une solution aqueuse de chitosan (C95) et une solution aqueuse de GP
ont été préparées. Ensuite, les deux solutions ont été refroidies à 4°C dans un
bain de glace, puis la solution de G? a été ajoutée progressivement à la solution
de chitosan. Pour l’étude de libération in vitro, 3 g de solution thermosensible ont
été mélangés à 400 j.tL de solution d’hexaréline (1.7 mglmL). La formulation
destinée aux rats était composée de 4 g de solution thermosensible et 535 iL de
liposomes d’hexaréline. Les quantités ont été ajustées de façon à ce que la
préparation fmale contienne 1.8% (p/v) de chitosan et 3.6% (p/v) de GP après
l’ajout des liposomes.
5.2.5 Étude de libération in vitro
L’étude de libération a été effectuée à l’aide des cellules à flux continu
(voir section 1.5.6). Les échantillons de gel (300 mg) contenant ou non de
l’hexaréline libre (non encapsulée dans des liposomes) ont été déposés dans une
cupule au-dessus de laquelle circulait un tampon phosphate salin (PBS, pH 7.4).
Le tampon sortant des cellules a été récupéré afin d’en évaluer le contenu en
hexaréline. La température des cellules a été maintenue à 37±0.1 oc tout au long
de l’expérience.
L’hexaréline présente dans le PB$ a été dosée à l’aide d’un essai
radioimmunologique (24, 25). Pour ce faire, 100 1iL d’hexaréline marquée à l’iode
125 (1251) 100 jiL d’antisémm et 25 i.tL d’échantillon ont été mélangés. Le
volume a été complété à 525 1iL avec une solution tampon (8 mM Na2HPO4, 1.5
mM KH2PO4, 0.14 M NaC1, 2.7 mM KC1, 25 mM EDTA potassique, 0.02% (p/v)
NaN3, 0.02% (v/v) Triton X-100 et 0.2% (p/v) lysozyme, pH 7.2). Les mélanges
ont été incubés pendant 1$ h à 4°C. Les fractions d’hexaréline libres et liées à
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l’anticorps ont été séparées par l’ajout de 500 j.tL d’un réactif immunoprécipitant
composé de 0.2% (v/v) de gamma globulines (“Anti-goat rabbit gamma globuline
serum”, Immunocorp, Montréal, QC) dans une solution de polyéthylène glycol
(PEG8000) (Sigma, St-Louis, MO, USA) 12% (p/v). Les tubes ont été placés à 4°C
pendant 15 min puis centrifugés 20 min (2000 g, 4°C). Le surnageant a été aspiré
et la radioactivité du culot mesurée à l’aide d’un compteur de radioactivité
Gammamaster LKB Wallac 1277 (PerkinElmer Life and Malytical Sciences,
Woodbridge, Ont, Canada). Les quantités d’hexaréline présentent dans chaque
échantillon ont été déterminées à l’aide d’une droite d’étalonnage.
5.2.6 Étude pharmacocméfique
Quatre formulations différentes ont été préparées: une solution
d’hexaréline, des liposomes contenant de l’hexaréline, un gel thermosensible
d’hexaréline et un gel thermosensible contenant des liposomes d’hexaréline.
Chaque préparation contenait 118 tg/mL d’hexaréline.
Les formulations ont été injectées par la voie sous-cutanée (au niveau du
bas du dos) à des rats mâles Sprague-Dawley pesant -400 g. Chaque rat a reçu
400 jiL de formulation contenant 47 ig d’hexaréline (118 [tg/kg). À différents
temps, 300 j.iL de sang ont été recueillis par la veine caudale. Les échantillons
sanguins ont été centrifugés pendant 15 min (450 g, 4°C). Le plasma a été isolé
puis congelé à —80°C jusqu’à l’analyse. Le contenu en hexaréline de chaque




5.3.1 Optimisation de la taille des liposomes et du taux
d ‘incorporation
Des liposomes à base d’EPC et de Chol préparés à l’aide de la technique
REV ont été utilisés car ils ont donné de bons résultats lors des études
précédentes (voir chapitre 4). L’hexaréline ayant tendance à s’adsorber sur le
verre, une technique autre que l’extrusion (utilisant des seringues de verre) fut
d’abord envisagée pour réduire et uniformiser la taille des liposomes. La
technique choisie frit l’utilisation d’une sonde à ultrasons. Après quelques essais,
il s’est avéré que cette technique ne permettait pas d’obtenir des liposomes de
même taille de façon reproductible (Tableau 5.1). L’extrusion a donc été utilisée.
Cette dernière permet l’obtention de liposomes de taille semblable d’un lot à
l’autre et un taux d’incorporation plus élevé d’hexaréÏine (Tableau 5.1). Une
certaine perte de peptide a cependant été observée avec ce procédé (O-12%)
probablement causée majoritairement par l’adsorption de l’hexaréline sur les
seringues en verre utilisées lors de l’extrusion et sur la membrane de
polycarbonate.
Tableau 5.1 Influence de la méthode de préparation des liposomes sur leur
diamètre et sur le taux d’incorporation d’hexaréÏine.
Essai Méthode utilisée Taille des liposomes Hexaréline
(nm) incorporée (%)
1 Sonde ultrasons 175±65 27
2 Sonde ultrasons 88 ± 40 24
3 Sondeultrasons 103±43 26
4 Extrusion 157 ±46 36
5 Extrusion 163 ±35 34
6 Extrnsion 162±34 39
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5.3.2 Libération in vitro
L’étude de libération in vitro visait à vérifier que l’hexaréline était libérée
du gel de manière similaire aux composés hydrophiles de petite taille testés
préalablement, tels que la carboxyfluorescéine. La collecte des échantillons a été
arrêtée après 48 h car les petites molécules hydrosolubles sont habituellement
entièrement libérées après ce délai (chapitre 4).
Les données recueillies indiquent que la libération d’hexaréline est
incomplète (Fig. 5.3). En effet, la libération atteint un plateau après 28 h même
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Figure 5.3 Libération de ihexaréline à partir de la solution thermosensible
chitosanlGP (196 p.g hexaréline/g mélange). Moyenne + SEM (n = 5).
Différents phénomènes peuvent expliquer ce profil de libération et seront
discutés dans la prochaine section.
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Malgré ces résultats décevants, l’étude in vivo a été effectuée afin de
vérifier si une dégradation plus importante du gel chez l’animal permettait
l’obtention d’un meilleur profil de libération de l’hexaréline.
5.3.3 Étude pharmacocmétique
Dans cette expérience, quatre formulations différentes contenant de
l’hexaréline ont été testées et les profils plasmatiques résultant de l’injection sous-
cutanée de chacune d’elle sont présentés à la figure 5.4.
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Figure 5.4 Libération de l’hexaréline après injection sous-cutanée de
différentes formulations d’hexaréline chez le rat (11$ tg/kg). Moyenne ± SEM.
Dans le cadre de l’étude pharmacocinéfique, des liposomes ayant une
taille moyenne de 342 ± 112 nm ont été utilisés. Ces derniers sont plus gros que
ceux présentés au tableau 5.1 (88-175 nm). Les études de libération in vitro
rapportées au chapitre 4 ont montré que les liposomes ayant une taille autour de
300 nm enfraînaient une libération beaucoup plus lente que ceux d’environ 100
186
nm (fig. 4.3). Étant donné que lors de l’étude in vivo des phénomènes de
dégradation, absents de l’étude in vitro, pouvaient accélérer la libération, des
liposomes de plus grande taille ont été utilisés afin d’obtenir une libération
soutenue sur une plus longue période.
Les données in vivo corroborent nos résultats in vitro (chapitre 4). En
effet, l’utilisation de liposomes permet de ralentir la libération des composés
hydrosolubles de petite taille à partir de la solution thermosensible à base de
chitosan. Le pic initial de libération est environ deux fois plus faible lorsque
l’hexarélme est encapsulée dans les liposomes avant d’être incorporée dans le gel
(2119 vs 5416 fmollmL). Une réduction du pic plasmatique initial est également
observé lorsque les liposomes sont comparés à la solution, en absence de gel
(2331 vs 4605 ftnol/mL). De plus, les concentrations plasmatiques sont similaires
en présence et en absence de gel. Cette dernière observation surprend puisqu’un
effet modérateur du gel sur la libération du principe actif était attendu. La nature
aqueuse du gel peut expliquer ce phénomène. L’hexaréline étant très soluble dans
le gel, elle diffuse rapidement hors de celui-ci et se retrouve alors dans la
circulation sanguine. L’hexaréline en solution injectée par la voie sous-cutanée
seule ou dans le gel donne donc un profil plasmatique semblable. Les liposomes
augmentent le temps nécessaire à l’hexaréline pour se retrouver dans la
circulation sanguine. Mais qu’ils soient seuls ou dispersés dans le gel, la diffusion
de l’hexaréline après sa fuite des liposomes se produit à une vitesse similaire, ce
qui conduit à des profils plasmatiques identiques. Après $ h de libération, ce sont
les liposomes seuls qui donnent les taux plasmatiques les plus élevés (451
ffiiol/mL) et la seule formulation produisant des taux détectables à 24h (16
fmol/mL). Les autres approches entraînent des taux plasmatiques environ 2 fois
plus faibles à$ et 12h.
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5.4 Discussion
L’hexarélme est présentement une des avenues étudiées pour remplacer
l’hormone de croissance dans le traitement des patients souffrant d’une déficience
en cette dernière. Beaucoup d’études ont été effectuées sur l’hexaréline et ont
révélé un effet pharmacologique intéressant. Dans les études cliniques,
l’hexaréline était administrée par voie intra-veineuse ou intra-nasale. Bien que la
formulation intra-nasale soit plus intéressante que la formulation injectable, elle
requiert une administration trois fois par jour ce qui peut diminuer l’observance
au traitement. Une formulation à libération prolongée serait donc avantageuse.
Nous avons donc entrepris de vérifier si le mélange liposome/solution
thermosensible à base de chitosan présenté au chapitre 4 pouvait être utilisé pour
libérer l’hexaréline de façon prolongée suite à une administration par la voie sous-
cutanée.
Nos premiers essais in vitro ont montré que la méthode utilisée pour
préparer les liposomes influençait la reproductibilité de la taille et le taux
d’incorporation de l’hexaréline. L’extrusion permettait d’obtenir une taille
semblable d’un lot à l’autre alors que la sonde à ultrasons donnait des résultats
variables. L’extrusion diminue la taille des liposomes grâce à une membrane
ayant des pores d’une grandeur déterminée. Un nombre de passages similaire à
travers la membrane d’un lot à l’autre permet l’obtention d’une taille finale
semblable. La sonde à ultrasons permet également de modifier la taille des
liposomes, mais le résultat est moins prévisible. En effet, le processus de
sonication n’entraîne pas une scission homogène des liposomes (29). Certains
liposomes de grande taille sont stables et non affectés par la sonication. De plus,
il peut y avoir des zones du mélange où les liposomes ne subissent pas les effets
de la somcation.
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Quant au taux d’mcorporation d’hexaréline, il était plus élevé suite à
l’extrusion qu’à la sonication. Un survol de la littérature indique que
l’incorporation de protéines à l’intérieur de liposomes donne des résultats très
variables. Par exemple, dans le cas de l’insuline (chaîne A 21 acides aminés et
chaîne B 30 acides aminés, 5800 Da), des taux d’incorporation variant entre 1 et
26% ont été rapportés (30-34). Pour ce qui est de la calcitonine (32 acides
aminés, 3432 Da), 15 à 53% des quantités utilisées ont été incorporées (35-37).
Mderson et al. (38) ont étudié différentes cytokines (IL-1, IL-6, GM-CSf,
interféron-y) et ont obtenu des taux d’incorporation allant de 19 à 80%.
La composition des liposomes ainsi que la méthode de préparation
influencent le taux d’incorporation. Par exemple, dans l’étude de Dapergolas et
Gregonadis (32), 9-11% de l’insuline était incorporée dans les liposomes à base
d’EPC et seulement 1.0-2.3% dans ceux à base de dimyristoyl
phosphatidylcholine. De même, Ariên et al. ont montré que l’ajout de
stéarylamine (SA) à l’EPC et au cholestérol permettait d’augmenter
l’incorporation de la calcitonine (EPC/Chol 46% vs EPC/Chol/SA 53%) (35).
Dans le cas de l’interféron u (39) et du facteur de stimulation des granulocytes
(“granulocyte colony stiinulating factor”, rhG-CSf) (40), des taux
d’incorporation variant de 56 à 78% et de 2 à 90% ont été obtenus
respectivement, selon la composition des liposomes et la méthode de préparation.
Arien et ai. (35, 36) ont également étudié l’influence de la méthode de préparation
des liposomes sur l’incorporation de la calcitonine. Ils ont montré que la
sonication permettait une incorporation plus importante que l’extrusion pour des
liposomes EPC/Chol (46.2% vs 45.1%) (35) ainsi que pour des liposomes
EPC/ChoI!SA (45.1% vs 40.8%) (35) (23.9% vs 20.2%) (36).
Ces derniers résultats (35, 36) sont en contradiction avec ceux présentés
au tableau 5.1. En effet, le taux d’incorporation de l’hexaréline était plus élevé
suite à l’extrnsion (34-39%) qu’à la sonication (24-27%). Il faut cependant
souligner que dans les études de Ariên et al., la différence d’incorporation était
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plus marquée avec les liposomes cationiques (EPC/ChoIISA) qu’avec les
liposomes neutres (EPC/Chol). En effet, pour les liposomes neutres, la différence
entre la sonication et l’extrusion était de 1.1% (46.2% vs 45.1%), ce qui est peu
significatif Il faut également mentionner que leur temps de sonication était
beaucoup plus long que le nôtre (30 vs 3 mm). Dans notre cas, il est possible que
l’hexarélme ait été mieux incorporée lors du processus d’extrusion parce que cette
méthode a entraîné une formation plus importante de liposomes unilamellaires
que la sonication. De façon générale, les variations observées d’une étude à l’autre
et d’une méthode à l’autre soulignent l’importance d’évaluer différents protocoles
afm d’identifier le plus approprié pour une application donnée.
L’extrusion permet une incorporation plus importante d’hexaréline dans
les liposomes, mais elle entraîne également une légère perte de peptide. Ce
phénomène est peu rapporté dans les études. Yamabe et al. (37) ont évalué les
pertes de principe actif lors de l’extmsion avec une molécule modèle (“briÏÏiant
blue”). Ils ont obtenu une valeur de 28%. Les auteurs attribuent leur résultat à
l’adsorption du marqueur sur la membrane d’extrusion (polycarbonate). Cette
donnée est plus élevée que ce que nous avons obtenu avec Phexaréline (0-12%).
Cette différence peut être attribuée au fait que nous n’avons employé qu’une seule
membrane d’extmsion (200 nm) alors qu’ils en ont utilisé trois (800, 400 et 100
nm), ce qui augmente la surface d’adsorption.
L’étude de libération in vitro a révélé que l’hexaréline (non encapsulée
dans des liposomes) n’est pas complètement libérée du gel après 4$ h. En effet,
seulement 18% de l’hexaréline était récupérée après 24 h et 21% après 4$ h.
Différents phénomènes peuvent expliquer ces résultats. D’abord, étant donné que
l’hexaréline a tendance à s’adsorber sur le verre et que les cellules de libération
sont en verre, il est possible qu’elle se soit adsorbée en partie sur les parois des
cellules après sa sortie du gel. De plus, l’hexaréline est chargée positivement en
solution. Il pourrait donc y avoir eu interaction avec le gel puisque ce dernier
possède des charges résiduelles négatives (2.6 moles de P042 par mole de NN3).
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Au chapitre 3, il a été montré que lorsque la concentration d’une molécule
chargée était faible (< 0.2%), il n’y avait pas d’interaction avec le gel. Puisque la
concentration d’hexaréline dans le gel était de 0.02%, les interactions
électrostatiques sont peu susceptibles d’être responsables de la faible libération
observée. L’explication la plus plausible est donc l’adsorption de l’hexaréline sur
les parois des cellules de libération.
La libération in vivo s’est prolongée sur environ 24 h, tel qu’observé in
vitro. Malgré des prélèvements effectués sur environ un mois, aucun échantillon
ne contenait des quantités décelables d’hexaréline après ce temps. Dans cette
expérience, des liposomes ayant une taille moyenne de 342 ± 112 nm ont été
utilisés et chaque animal a reçu 47 tg d’hexaréline. Les données recueillies au
chapitre 4 montrent que des liposomes ayant une taille moyenne de 280 nm
entraînent une libération de 13% au cours des premières 24 heures suivie d’une
libération de --2%Ijour. Si l’hexaréhne se comporte de la même manière que la
carboxyfluorescéine, il y aura une libération rapide d’hexaréline à partir de la
formulation liposome/solution thermosensible au cours des 24 premières heures,
puis une très lente par la suite. L’étude phannacocinétique de Roumi et ai.
présentée plus haut (25) a révélé que l’administration d’hexaréline par la voie
sous-cutanée chez le rat entraînait un pic plasmatique 15 minutes après
l’injection. Les concentrations plasmatiques redescendaient ensuite
progressivement pendant 3 h. Les auteurs ont calculé une demi-vie de - 60
minutes. Cette étude (25) a aussi montré que 47% de la dose injectée par la voie
sous-cutanée se retrouvait dans la bile après 2 h et que l’excrétion urinaire était la
plus importante au cours des 8 premières heures. Ces résultats montrent que suite
à une injection sous-cutanée, l’hexaréline ne reste pas longtemps au niveau
plasmatique. Il est donc possible que la libération d’hexaréline à partir du système
liposome/solution thermosensible injecté au niveau sous-cutané ne permette pas
de maintenir des taux plasmatiques décelables après la libération initiale (“burst”)
parce qu’elle est trop lente par rapport à la clairance. Ce phénomène entraîne des
concentrations plasmatiques à l’équilibre trop faibles pour être décelées.
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Le système liposome/soÏution thermosensible a eu le même effet dans
cette étude in vivo que lors des études in vitro (chapitie 4), soit la diminution de
la vitesse de libération de la molécule encapsulée. Toutefois, ce n’est pas le gel
qui limitait la libération. En effet, que les liposomes soient injectés seuls ou qu’ils
soient incorporés dans le gel, le résultat est semblable. Un phénomène similaire a
été rapporté par DiTizio et aÏ. (41, 42). Dans leurs études de libération de la
ciprofioxacine à partir de liposomes libres ou incorporés dans un gel de gélatine,
les profils de libération étaient identiques. On peut donc affirmer que le facteur
limitant la libération est la diffusion du principe actif hors des liposomes. Les
gels sont suffisamment poreux pour ne pas entraver la diffusion de principes
actifs vers le milieu de libération.
5.5 Conclusion
Les résultats obtenus lors des expériences avec l’hexaréline ont montré
que la formulation liposomelsolution thermosensible n’était pas appropriée pour
l’administration prolongée d’un peptide dont le site d’action est physiquement
éloigné du site de libération (administration systémique). La libération initiale est
suffisamment importante pour atteindre des taux plasmatiques mesurables, mais
la libération subséquente est trop lente. L’élimination du peptide est plus rapide
que sa libération à partir du gel. De plus, le gel n’a pas d’effet modérateur sur la
libération de l’hexaréline. Seuls les liposomes permettent de la ralentir.
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6.1 Abstract
A novel injectable thermosensitive in situ gelling hydrogel has been
developed. The system, which fails under the BST-Gel platform technology
developed at Biosyntech Inc. (Lavai, QC, Canada), consists of a chitosan solution
neutralized with B-glycerophosphate that is liquid at room temperature but gels
when heated to body temperature. We propose to use this thermosensitive
hydrogel for the sustarned release of paclitaxel at tumor resection sites in order to
prevent local tumor recunence. The in vitro release profiles demonstrated
controlled deliveiy over 1 month. The initiai drug loading substantially affected
the release. Local deliveiy of paclitaxel from the formulation injected
intratumorally was investigated using EMT-6 tumors implanted subcutaneously
on Balb/c mice. These experiments showed that 1 intratumoral injection of the
thermosensitive hydrogel containing paclitaxel was as efficacious as 4
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intravenous injections of Taxol® in inhibiting the growth of EMT-6 cancer ceils
in mice, but in a less toxic manner. Further histological analysis revealed that
while the proportion ofnecrotic areas was similar for the CIGP/pactitaxel and the
Taxol®-treated tumors, a disparity between tumor-associated inflammatoiy celi
populations may suggest differing antitumor mechanisms.
Keywords: chitosan, thermosensitivity, hydrogeÏ, sustained delivery, paclitaxel
6.2 Introduction
Exciuding cancers of the skin, breast cancer is the most ftequently
diagnosed cancer among women. An estimated 211,300 new cases of invasive
breast cancer are expected to occur among women in the United States during
2003, and breast cancer will be the second leading cause of cancer death in
American women behind lung cancer (Amencan Cancer Society Inc.,
Surveillance Research, 2003). Mmost ail women with breast cancer vill have
some type of surgeiy in the course of their treatment. The purpose of many of
these surgeries S 10 remove as much of the cancerous tissue as possible, as in a
lumpectomy. However, the risk of recurrence stemming ftom residual malignant
celis stiil exists, and may be averted through administration of local radiotherapy
or systemic chemotherapy.
Paclitaxel is one ofthe best antineoplasic drugs found in nature in the past
decades. It interacts with tubulin dimers in the G2 mitotic phase of ceil division
to promote microtubule polymensation that resuits in the formation of highlv
stable microtubules, thus prevenhng celi division (1). Paclitaxel success to date is
largely due to its unique mechanism of action against tumors and ils ability to
work in combination with other anticancer therapeutic agents. It lias excellent
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therapeutic efficacy for a wide spectrum of cancers, especially for ovarian and
breast cancer.
However, paclitaxel is a hydrophobic molecule that is poorly soluble in
water. Currently, Cremophor® EL, a non-iomc polyethoxylated castor ou
solubilizer, is used to enable its clinical administration. Mthough it has a histoiy
of use with other drugs, the amount of Cremophor® EL necessaxy to deliver the
required doses of paclitaxel is significantly higher than that administered with
any other marketed drug. This causes senous side effects, particularly
hypersensitivity reactions, some of which are life-threatening (2-4). The
incidence of those reactions can be substantially reduced by the use of
prophylactic antiallergic premedications, but this is undesired as it increases the
treatment burden.
In order to eliminate the toxicity of Cremophor® EL, to improve efficacy
and eliminate premedication, current paclitaxel research is focused on developing
new drug deÏiveiy systems which circumvent the Cremophor® EL difficulty
associated with its use. A variety of approaches have been investigated including
emulsification (5-7), microspheres (8,9), liposomes (10-12), nanoparticles (13,14)
and polymeric micelles (15,16).
However, each drug deliveiy approach has unique inherent difficulties.
Stable emulsions are hard to achieve and drug loading is often limited (Le. high
volumes needed to achieve therapeutic concentration) (5). Likewise, satisfactoiy
entrapment efficiency cari sometimes be problematic with nanoparticles,
microspheres and liposomes. Harper et aÏ. (8) noted in their paper that high doses
of the Paclimer Deliveiy System (microspheres) were flot investigated, in large
part because of anticipated difficulties in administering large volumes into tumor
nodules. As for micelles, their disassembly upon injection, due to dilution, can
result in burst release and toxic effects.
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Mother therapeutic approach to combatmg solid tumors and preventing
metastasis and tumor re-growth, involves surgical removal of the tumor followed
by implantation of a biodegradable device loaded with a antmeoplasic agent in
the resulting cavity. This method would provide high local drug concentration,
effectively destroying surviving malignant ceils and would also prevent the
systemic side-effects of chemotherapy normally associated with its intravenous
administration. Since local recurrence of tumors generally occurs near the
original excision site, this treatment modality is more desirable than a systemic
one. Implantation of drug-loaded devices (including dmg-polymer composites)
into tumors or tumor resection sites has been investigated by several workers (17-
24).
A matenal which has large potential for use as an injectable in situ gelling
drug deliveiy device can be obtained from a chitosan solution (C) neutralized
with a polyol countenonic dibase sait such as -glycerophosphate (GP). This
thermosensitive C/GP solution, which falis under the BST-Ge11” platform
technology developed at Biosyntech Inc. (Lavai, QC, Canada), is liquid at room
temperature and solidifies into an hydrogel as temperature is increased to body
temperature (Fig. 6.1) (25-27). The objective of tins work was to evaluate the
C/GP thermosensitive formulation as the basis for local chemotherapy. The in
vitro release profiles of paclitaxel from within the gel were first investigated, and
the antitumoral activity of paclitaxel released from the gel was then assessed in
vivo using the EMT-6 murine mammary carcinoma model.
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(nght).
6.3 Materials and metliods
6.3.1 Materials
Medical grade chitosan (Ultrasan, M 228,700, P.I. 1.61) havmg a
deacetylation degree of 95% was obtained from Biosyntech hic. (Lavai, QC,
Canada). GP and sodium dodecyl sulfate were from Sigma (St. Louis, MO).
Paclitaxel was purchased from Bioxel Pharma (Ste-Foy, QC, Canada). Taxol
(Bristol-Myers Squibb) was purchased in a retail pharmacy. Ml other chemicals
were reagent grade. Ml products were used as received. Deiomzed distilled water
from a Milli-Q water system of Millipore (f isher Scientific Limited, Nepean,
ON, Canada) vas used b prepare the aqueous solutions. The EMT-6 murine
carcmoma cells were a gift from Prof van Lier of the University Hospital of
Sherbrooke (QC, Canada). Celi culture medium (Waymouth) and fetal bovine
serum (fBS) were obtained from liwitrogen Canada Inc. (Burlmgton, ON,
Canada).
figure 6.1 The C/GP formulation at room temperature (lefi) and at 37°C
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6.3.2 Preparation of the chitosanlglycerophosphate (CIGP)
solution
First, a chitosan solution vas prepared in deionized water and stenlized in
an autoclave (121°C, 10 mm) (28). Second, a GP solution was prepared in
deionized water and sterilized by filtration. The two solutions were chilled in an
ice bath for 15 min. The GP solution was added dropwise to the chitosan solution
under stirnng and the resulting mixture was stined for another 10 min under
aseptic conditions. The formulation containing paclitaxel was prepared by
pounng the chitosan solution directly on the sterilized ding powder (see section
2.4) and stirnng during 4 h before mixing with the GP solution as descnbed
above. The final preparations contained 1.8 % (w/w) chitosan, 3.6 % (w/w) GP
and either 0.64 or 6.4 % (w/v) paclitaxel.
6.3.3 In vitro release studies
Samples of 300 mg of the C/GP solution with or without paclitaxel were
placed into circular-shaped molds (diameter 8 mm) and allowed 10 gel in an
incubator at 37°C for 12 h. The circular shaped gels were removed, placed mb
hisbology cassettes and suspended in 500 mL of isotonic phosphate buffered
saline (PB$, pH 7.4) containing 0.3 % (w/v) sodium dodecyl sulfate ($DS). SDS
was included in the release medium to increase the solubility of paclitaxel. The
bottles were placed in a shaking incubator at 37°C and E 00 rpm. At the alloiled
times, 200-1iL aliquots ofthe release medium were collected and sbored at —80°C
until analysis. Preliminaiy studies revealed a slight degradaflon of paclitaxel afler
4 days in the release medium. In order to avoid this phenomenon and to maintain
sink conditions, the gels were transferred into fresh medium pre-warmed at 37°C
afier each sampling. In the collected fractions, paclitaxel concentration was
determined by HPLC using a slightly modifled version of a published method
(19,21). The analysis was performed using a mobile phase of
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acetonitrile/water/methanoi (48:41:11 v/v) at a flow rate of 1 mL min’ (Giison
mode! 302, Middleton, WI), a C18 Nova-Pak coiumn (Waters, Milford, MA), and
liv detection (Giison mode! 116, Middleton, WI) at 242 nm. An internai standard
(N-heptylbenzamide, N}{BZ) was added to each sampie in order to correct for
inter-injection variation (29).
6.3.4 Stabffity of paditaxel after y-irradiation
The drng powder vas stenuized using 25 kGy y-irradiation from a 60Co
source (MD$ Nordion Inc., Lavai, QC, Canada). Irradiated paciitaxel samples
were stored at 4°C a!ong with non-irradiated powder. Afier 1 and 2 months, non
irradiated and irradiated samples were analyzed by HPLC (same conditions as in
the in vitro release studies).
6.3.5 In vivo anti-tumor activity
Baibic female mice weighing 15-17 g were purchased from Charles River
Laboratoiy (Montreal, QC, Canada) and acclimatized for 7 days afier arrivai. The
mice were provided with food and water ad Ïibititm, and were maintained in an
environment with alternating 12 h of light and darkness. Two separate studies
were conducled where each mouse was injected subcutaneously in the
posteno!ateral flank with 2 X EMT-6 ceils suspended in 50 tL ofWaymouth
supp!emented with 10 % FBS (v/v). The treatment was initiated in the first study
when ifie tumor reached 30 mm3 (L x W x H x n / 6, between day 6 and 9 afier
inoculation) and 4 days afier inoculation in the subsequent one. For each study,
the mice were randomiy assigned to one of the four treatment groups. The
negative control group received 0.2 mLiday of intravenous (W) saline via the
caudal vein dunng 4 days (treatment day 0, 1, 2 and 3). The positive control
group received 10 mgikgiday of paclitaxel W (Taxol® 6 mg/mL di!uted in saline
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to 0.8 mg/mL) via the caudal vem dunng 4 days (treatment day 0, 1, 2 and 3).
One treatment group received 10 j.rL of C/GP solution mtratumorally (II) and the
second treatment group received 10 jiL of C!GP solution containing 64 mg/mL of
paclitaxel (equivalent to 40 mg!kg) IT, both on treatment day 0. Tumors were
measured with calipers and animal weights were obtamed eveiy day during the
first 9 days and then every other day. The animais were sacnficed afler 17 days
of observation and the tumors collected for histological analysis. Both studies
were terminated al tins time point since preliminaiy studies showed tumor
necrosis in non-treated animais afler this point. Any tumor effects were evaluated
on the basis of the change in tumor volume. Toxicity was assessed by the
evolution of the weight of the animais following treatment. Ail animal care and
studies were approved by the Animal Welfare and Ethics Committee of the
University of Montreal.
6.3.6 Histology analysïs
Immediately afier necropsy, tumors were retrieved whole, along with
adjacent tissues and fixed in 10% neutral buffered formalin (Fisher Scientific
Limited, Nepean, ON, Canada) for 2 weeks at 4°C. Each tumor vas then bisected
manually with a blade, and for C/GP-treated tumors, macroscopic localization of
the implant site was attempted. This portion of the tumor ivas embedded in
paraffin, and serially sectioned using 5-6 jim thickness. Staining was
accomplished using Saffranin-O/Fast Green, a propnetary process optimized at
Biosyntech Inc. (Lavai, QC, Canada) for use with BST-Ge1s. Histology of
stained tumor sections vas examined using Light mcroscopy with an Olympus
CX4O (Carsen Group Inc., Markham, ON, Canada), and images were captured
using a Spot Insight color digital camera (Focus Corp., Seoul, South Korea).
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6.3.7 Stafistical analysis
The in vivo data were subjected to a multiple comparison test: analysis of
variance (ANOVA) or Kruskal-WalIis if the data did not fulfihi the requirements
for the ANOVA test. If the nuil hypothesis was rejected, painvise comparison
was done (Tukey, Scheffé, Nemenyi or Dunn) to determine where the difference
lied, p < 0.05 was considered sigrnflcant. Resuits are expressed as mean +
standard enor ofthe mean (SEM).
6.4 Resuits
6.4.1 In vitro release studies
In order to understand the ability of the C/GP gel to effectively deliver
paclitaxel in a sustained fashion, in vitro release studies were performed in
PBSISDS 0.3% at 37°C under sink conditions. fig. 6.2 shows the resulting
release profiles of paclitaxel from the C/GP hydrogel. It clearly demonstrates that
the initial drug loading substantially affects the release rate, the latter being
reduced at higher drug loading. The initial burst effect vas lower (7.0% vs
16.6%) and the release rate was slower (2.0%/day from day 2 to 10 vs 4.2%/day)
for the 64 mg/mL- vs 6.4 mg/mL-loaded gel. Tins resulted in a 92% cumulative
release for the 6.4 mglmL-loaded gel compared to a 43% cumulative release for
the 64 mglmL-loaded gel afler 1 month. Close inspection ofthe gels at the end of
the expenment revealed that the gels loaded with 64 mg/mL of paclitaxel were
still white with only a small nm of transiucent gel on the outer part, in contrast to
the 6.4 mg/mL gels which were almost completely translucent (similar to the
unloaded control gel) with only a point of white in the center (data flot shown).











figure 6.2 In vitro cumulative percent release of paclitaxel from the CIGP gel
in PB$ + 0.3% $D$ at 37°C. Initial paclitaxel loading: 64 mg!mL (closed
circles), 6.4 mglmL (open circles). Each point represents the mean value ± SEM
(n=5).
6.4.2 Stabffity of paclitaxel after y-irradiation
The ability to stenlize an injectable drug is a cntical parameter, which we
investigated here using ‘y-irradiation. The HPLC analysis of irradiated paclitaxel
gave similar resuits for ail samples (f ig. 6.3). The samples irradiated at 25 kGy
and kepi at 4°C for either 1 or 2 months gave spectra that were identical to those
of the non-irradiated samples (control) evaluated in parallel. Irradiation of the
paclitaxel powder did not induce degradation since no secondaiy peaks were
detected and the height of the peaks of the non-irradiated and irradiated samples
were similar. This demonstrates that paclitaxel remains stable afler irradiation,
and can be kept at 4°C for at least 2 months.
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Figure 6.3 HPLC spectra of paclitaxel non-irradiated (A), irradiated and
stored one month at 4°C (B) and irradiated and stored iwo months at 4°C (C).
Paclitaxel elutes at 7.8 min and the internai standard (N-heptylbenzamide) elutes
at 10.1 min.
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6.4.3 In vivo anfi-tumor actwity
Local delivery of paclitixel from the formulation mjected intratumorally
was mvestigated usmg EMT-6 tumors impÏanted subcutaneously on Balb/c mice.
Two separate studies were conducted, and in the first, the treatment was imtiated
when the tumors reached a volume of 30 mm3 (day 6-9 after inoculation). This
size was chosen in order to facilitate intratumoral injections. Figure 6.4 shows
that there was a clear difference in growth between the negative control (saline
W) tumors and all other treatment groups. Over the 17 days of observation, ifie
saline-treated tumors grew to 9.2 ± 1.0 times their original size whereas the other
groups showed only a 5.5 ± 0.6 to 5.7 ± 0.4 times increase, which represent a 3$-
40 % growth inhibition. The difference was statistically sigrùficant from day 8. In
the second study, the treatment was initiated on the fourth day oftumor growth.
At this point, the tumors were generally veiy small and flot always visually
detectable. Tins time point vas chosen in order to mimic a population of
malignant ceils remaining aller pnmaly tumor removal surgery. Figure 6.5 shows
that tins study also demonstated a significant difference between tumor growth
in the flegative control (saline W) group and both paclitaxel groups (Taxol® W
and C/GP/paclitaxel). However, the same did not hold for the C/GP group, winch
did not demonsflate a marked growth inhibition. Over the 17 days of observation,
the saline-treated tumors grew to 18.5 ± 2.6 times their original size, the
paclitaxel groups showed only a 5.5 ± 0.8 to 5.6 ± 0.9 times increase and the
CIGP-treated tumors grew 12.4 + 4.4 limes. The difference vas statistically
significant (p < 0.05) between the negative control group (saline W) and the
C/GP/paclitaxel group ftom day 3 of the experiment. The difference was
statistically sigrnficant (p < 0.05) between the negative control group (saline IV)
and the positive contol group (Taxol® W) at day 15 of the expenment. These
expenments indicate that the C/GP/paclitaxel treatnient has a significant ability to
delay tumor growth, in a similar manner to Taxol® treatment alone. In addition, it
showed that 1 intratumoral injection of the thermosensitive hydrogel containing
paclitaxel was as efficacious as 4 intravenous injections of Taxol® in inhibiting
the growth ofEMT-6 cancer cells in mice, but in a less toxic manner.
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Figure 6.4 In vivo anti-tumor effect of the treatments mitiated when the
tumors reached 30 mm3. Saline 0.2 mL/day 1V x 4 days (closed circles, n = 10),
Taxol® 10 mg/kglday W x 4 days (open circles, n = 12), CIGP solution 10 .tL
mtratumoral (closed squares, n = 15) and paclitaxellC/GP solution (64 mg/mL






Figure 6.5 In vivo anti-tumor effect for treatments mitiated on day 4 after
tumor inoculation. Saline 0.2 mL/day W x 4 days (closed circles, n = 8), TaxoF
10 mglkg!day IV x 4 days (open circles, n = 8), CIGP solution 10 jiL intratumoral
(closed squares, n = 8) and paclitaxellC/GP solution (64 mg/mL paclitaxel) E O jiL
(40 mg/kg paclitaxel) intratumoral (open squares, n = 8).
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The mice receiving Taxol® displayed weight loss throughout the first 6-7
days of the experiments, peaking at day 4-5, whereas the mice receiving
C/GP/paclitaxel had weight curves similar to those of the saline-treated mice
(fig. 6.6). Only one set of data is shown smce the resuits are similar for the two
experiments. The difference between the weight of the mice receiving Taxo1 and
the weight of the others vas statistically significant (p <0.05) from day 1 to day
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Figure 6.6 Body weight of the animais for tTeatments initiated on day 4 afler
tumor inoculation. Saline 0.2 mL/day IV x 4 days (closed circles, n = 8), Taxol
10 mglkglday IV x 4 days (open circles, n = 8), CIGP solution 10 j.tL intratumoral
(closed squares, n = 8) and paclitaxel/C/GP solution (64 mg/mL paclitaxel) 10 1.tL
(40 mg/kg paclitaxel) intratumoral (open squares, n = 8).
6.4.4 Histology studies
Ml tumors demonstrated some level of necrosis. This was observed as
variably-sized regions containing necrotic tissue (cell fragments, nuclear debns
and/or pyknotic ceils) interdispersed between regions of viable tumor ceils. The
severity of necrosis decreased radially from the center, with ail tumors
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demonstratmg necrosis deep in their centers (Fig. 6.7). Compared with tumors
from the positive control group (Taxol® W) and the two C/GP groups (with or
without paclitaxel), tumors ftom the negative control group (saline W)
demonstrated the lowest necrotic proportions. The intratumoral ceil population
appeared viable, with a lack of infiltrating leukocytes, and a lack of
hematological observations. This is easily observed in fig. 6.7 A, where darkly
stained celi regions are viable tumor zones. This is in contrast with the tumors of
the CJGP groups and the positive control group (Taxol® W), which confarned
much larger percentages of necrotic regions (Fig. 6.7 B-D). In addition, these
groups contained regions composed of tumor celis in various conditions, and in
some cases were mixed viable and necrotic populations. This resulted in the
appearance of less intense staining. In the C/GP groups, inflammatoiy celi
populations had infiltrated the tumor tu a large extent, likely a result of increased
permeability of the new vessels visualized within the tumors. Hyperemic areas
were also commonly observed in those groups, with mixed eiythrocyte and
inflammatoiy celi populations. CIGP material was not identifled in ail treated
tumors, while in others it was found peripheral to the tumor (fig. 7B, white
arrow). This may imply either material degradation or migration following
breakup of the gel over time, but the results suggest either mechanism maintains
antitumoral effects. Tumors with identifled CIGP matenal remaining also
contained large macrophage populations. Tumors from the positive control group
(Taxof W), while also having large necrotic zones, failed to exhibit
inllammatoiy celi infiltration or hyperemia.
Exciuding size differences, ail tumors from animais receiving treatment






figure 6.7 Tumor cross-sections demonstratmg necrotic zones. Differential
staining observed represents vaiying tumor cell conditions. A) Saline W: darkly
starned zones demonstrate areas with viable and active tumor ceils. Spontaneous
necrosis (light or no stam) can also be seen. B) PaclitaxellC/GP: white arrow
identifies remaining C/GP material. Tumor center lias a notable lack of darkly
starned viable tumor celi zones. C) C/GP material alone: clearly deflned zones of




Local control of tumors is a primay climcal objective and is usually
achieved by surgeiy or radiation. However, local recurrence of tumors generally
occurs near the previous surgical excision site of the pnmay tumor. In order to
prevent this phenomenon, locoregional adjuvant chemotherapy has been
proposed by several investigators (18,21,23,30). In the present work, we
evaluated a new thermosensitive formulation as the basis for local chemotherapy.
The chitosan-based solution we developed remams liquid at room temperature
and tum into a gel as temperature increases to body temperature (25-27). The
formulation can be easily mjected through a needle at the tumor resection site
and, in a uniform mariner, cover any residual cancerous cells on the margins of
the cavity as il sets into a gel.
The use of paclitaxel in such systems is not new. Zentner et ai. (22)
reported that a biodegradable thermal poly(lactic acid)-poly(ethylene glycol)
poly(lactic acid) (PLA-PEG-PLA) gel with paclitaxel maintained release in a
controlled fashion over 50 days. In that study, the release of paclitaxel over the
first 2 weeks was consistent with a diffusion-controlled mechanism, but
thereafier, faster release was consistent with a combined diffusionlpolymer
degradation mechanism. Wintemitz et al. (18) used a surgical paste of poly(
caprolactone) (PCL) and methoxypolyethylene glycol (MePEG) for the
controlled deliveiy of paclitaxel which was characterized by an initial burst
lasting 1 or 2 days followed by a period ofsustained slow drug release. Our lower
loading level (6.4 mg/mL) gel which had a similar drug load as the materials used
by Zentner et aÏ. (2 mg/mL) resulted in the release of 62% of the drug load aller
10 days, and 92% after 1 month compared to approximately 39% and 65 % for
identical lime intervals. As well, our higher drug loaded gel (6.4%) which was
more similar to the pastes ofWintemitz et aÏ. (5%), resulted in the release of 35%
aller 20 days compared to 20 to 26% for different pastes. In a previous paper
(27), we showed that with low molecular weight hydrophilic compounds (<1000
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g/mol), more than 80% of the mcorporated drug was released dunng the first 24
h. for example, calcein, a hydrophilic compound with a molecular weight of 623
g/mol, was completely released from a 0.2% (w/w) loaded gel in 48 h. The C/GP
system can thus sustain the deliveiy of hydrophobic dmgs such as paclitaxel for
at least one month winch is a reasonable lime span for an injectable sustained
release deliveiy system. Moreover, this formulation offers some ativantages over
other systems. Zentner et al. (22) reported that the onset ofgelation ofPLA-PEG
PLA was at 14°C and that Ihe transition to the solid-like gel state was complete
around 18°C for a 23% (w/w) polymer solution. A transition temperature too
close to room temperature complicates handiing of the preparation. On the other
hand, the need to heat the surgical paste of Wintemitz et al. (18) for deliveiy is
impractical. Our formulation is liquid al room temperature for hours and is thus
easily injected.
The release of paclitaxel from the BSTGe1TM was concentration
dependent, where higher loading resulted in slower release. Since paclitaxel is
dispersed in the formulation, it requires dissolution pnor to diffusion from the
gel. Higuchi developed an equation for the release of a dmg from an ointment
base and later applied it to diffusion of solid drugs dispersed in homogeneous
matnx dosage systems (31,32). One form of the equation (Eq. 6.1) indicates that
the amount ofdnig released at rime t per unit area of exposure (Q) is proportional
tu the square root ofthe total concentration, dissolved and undissolved, of drug in
the mati-ix (A), the diffusion coefficient of the drug in the matrix (D), die
solubility ofthe drug in the matrix (Ci), and the time (t).
Q=J24DCt Eq.(6.1)
In our study, if all the variables except drug loading remained identical,
the ten times difference between the two drug loadings should resuit in a 3.2-
times difference in the amount of drug released at each time point. in faci, we
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obtained a 3.0 to 3.9 ratio between the amount of dn.ig released in the two
experiments and excellent linearity was observed (R2 > 0.99) when the
cumulative amount released (up to 85%) was plotted against the square root of
time.
We needed to confirm that stenlization had no effect on drug stability.
Gamma-irradiation was chosen for stenlization due to known or anticipated
effects with other methods. For example, filtration of the pacÏitaxellC mixture
was not possible because of high viscosity and large size of drug particles (200-
400 i.tm). On the other side, autoclavmg would have likely resulted in hydrolysis
of the paclitaxel. Also, a previous study revealed that y-irradiation of chitosan
solutions has strong negative effects on the gellmg properties of C!GP systems
(33). Thus, it vas decided to irradiate the paclitaxel alone before incorporation in
the stenle chitosan solution. Other authors have investigated the influence of
irradiation on paclitaxel release profiles from semi-solid systems and showed
minimal effects. The paclitaxel release from a PCL/MePEG paste showed that
afler 20 days, the release kinetics from both irradiated and non-irradiated samples
were flot different from each other (18). In the present study, a comparison ofthe
HPLC spectra obtained from irradiated and non-irradiated samples of paclitaxel
revealed the absence of degradation, even afler 1 or 2 months of storage (Fig.
6.3). This implies that the drug can be stenlized and stored at 4°C until further
use. This Iack of degradation obviated our need to perform release profiles
studies for both irradiated and non-irradiated paclitaxel.
Using EMT-6 murine mammaiy carcinoma in Balb/c mice, we have
demonstrated that the efficacy of the C/GP formulation contairnng paclitaxel was
similar to that ofthe commercial product Taxol® (Fig. 6.4 and 6.5). However, the
similarity vas between a single local injection of gel contairnng a dose equivalent
to 40 mg/kg compared with 4 systemic injections of Taxol’° at a dose of 10
mg/kg. Moreover, the animal treated locally with the gel formulation showed no
apparent drug-related adverse effects of treatment, whereas the systemic
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treatment group showed weight loss during treatment and a few days afterwards
(fig. 6.6). The high local efficacy and low systemic toxicity can be aftnbuted to
the slow, continuous and localized release ofpaclitaxel from the gel. The efficacy
of ifie treatment vas demonstrated in two separate studies representing two stages
of tumor growth: a) 4 days afler inoculation when the tumors were generally very
small and not aiways visually detectable, and b) when the tumors reached a
macroscopically observable 30 mm3 (between day 6 and 9). Other investigators
have reported similar resuifs regarding the higher efficacy of local treatments
compared to systemic treatments in different cancer models. It was demonstrated
that a single intratumoral dose of biodegradable PLA-PEG-PLA thermal gel
containing paclitaxel was more effective than a maximum tolerated systemic dose
of Taxol® against human breast tumor xenografts (MDA231) (22). The
intratumoral treatment groups exhibited a dose response that vas equal or
supenor to that of the systemic treatments. Also, the animals treated with the
thermal gel intratumorally showed no drug-related adverse effects of treatment,
whereas the systemic teatments groups showed weight loss and two instances of
acute toxic death within 2 days ofdosing. A reduction of 63 ± 27% in tnmor mass
in mice with established and palpable MDAY-D2 tumors compared with controls
through pen-tumoral injection of paclitaxel-gelatin-PCL paste was also shown
(19). In that study there was also no signilicant effect on Ihe weights ofthe mice
following treatment. UnfortunateÏy, the application of such a paste at the tumor
site is not trivial. The tumor site has to be opened under anesthesia and the paste
has to be heated to around 60°C to allow extrusion to the tumor site. Positive
local drug delivery resufts were demonstrated using a blend of p(DLLA-co-CL)
PEG-p(DLLA-co-CL) with MePEG containing paclitaxel (21). This formulation
was a viscous liquid or paste at room temperature that sets into a solid implant
within 1 h. A single intratumoral injection used against human prostate LNCaP
tumors established in Balb/c mice caused complete regression of the tumors
winch became non palpable within 2-4 weeks afler treatment. Using a similar
base material as our chitosan, Nsereko et al. (24) used chitin or chitin-Pluronic f-
10$ microparticles to deliver pachtaxel in a munne model of Lewis lung
carcinoma. Control and paclitaxel-containing chitin microparficles were
administered subcutaneously at the base of the tumor. The average tumor volume
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doublmg time increased from 4.70 days in control group to 12.05 days in
paclitaxel-contairnng chitin-Pluronic f-1 0$ microparficles-treated group.
However, beyond $ days, tumor volumes increased in ail cases.
Interestingly, our in vivo data reveaied the injection of C/GP gel can
impact the growth of tumors in the absence of drug. In fact, when the C/GP
formulation was administered intratumorally into 30 mm3-tumors (6-9 days afier
inoculation), the growth was decreased to a similar extent as the turnors treated
wiffi C/GP/paclitaxel (fig. 6.4), and the histology yielded similar observations.
But the susceptibility of the tumors to treatment appeared to have a dependence
on time of administration, since a pronounced effect of the CIGP without drug
was flot observed when the tumors were treated at an earlier stage of development
(fig. 6.5). lnsight into this difference cornes from others who report anfi-tumor
charactenstics of both chitosan and ils denvatives, as well as individual
poiysaccharides. It appears that the mode by which chitosan imparis this
inhibitory activity may be through both direct and indirect manners, although the
sequelae which leads to the eventual disruption and inhibition oftumor growth is
flot known. It is clear that whether through direct or indirect actions, intratumoral
injection of chitosan of differmg forms has the ability to diminish tumor growth.
Direct exposure to chitosan winch demonstrated growth inhibitory
charactenstics has been reported for different types of tumor ceils. Authors have
suggested an effect mediated through either the induction of apoptosis, shown on
both bladder tumor celis (34) and HL-60 (leukemia) ceils (35), or a decrease in
glycolysis, for instance in Ehrlich ascites tumor celis (36). More indirect anti
turnor influences can clearly be attributed 10 chitosan effects on other immune or
inflammatory celi types. Il has long been understood that chitosan mediates
neutrophil, lymphocyte and macrophage responses in migration, cytokine release
and celi signaling (3 7-40) as well as activation of other ceil types like fibroblasts,
leading to increased production ofcytokines (41). furthermore, it has been shown
that B$TGelsTM containing chitosans of differing chemistnes elicit differentiai
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macrophage responses with regards b adhesion, proliferation and cytokine
production (Biosyntech, personal communication). In this study, the injection of
C/GP or drug contarning C/GP Ïikely promoted the migration of inflammatory
ceils, the activity of which influenced both vascular permeability andlor paracrine
signaling.
Intratumoral administration of chitosan compounds alone has previously
been shown to promote antitumoral effecis in metastatic breast cancer models;
the tumor responses were augmented when those compounds were used in
combinations with other therapies including drugs or laser immunotherapy (42).
Chitosan vas also found to activate macrophages into cytotoxic macrophages in
vïvo, and suppressed Meth-A tumor growth in BaÏb/c mice (43). Tokoro et aï.
(44) showed that two oligosaccharides consisting solely of the two units winch
compose chitosan, N-acetyl-D-glucosamine and D-glucosamine, were growth
inhibitoiy to Meffi-A solid tumor transplanted in BalbIc mice when administered
systemically. It was proposed that increased sequential production of
lymphokines IL-1 and IL-2, led to the manifestation of antitumor effect through
proliferation of cytolytic T-lymphocytes. Either scenano appears reasonable, and
in this study, we observed a significant influx of macrophages and other
leukocytes which support possible roles by both cell types. However, the
mechanism by winch chitosan is able to infer anti-tumor activities through
injection is not clear, and il still remains to be shown whether it is a specific
immunological response or simply a resuit of general inflammation.
Chitosan is not unique as a polysaccharide in its inhibitory effect. Chihara
et aï. (45) found that certain polysaccharides isolated ftom an edible mushroom
had in vivo antitumor activity against sarcoma 180. Likewise, maitake mushroom
polysaccharide extracts activated lymphocyte and macrophage responses and
demonstrated in vivo anti-tumor effects (46).
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Relevant to our study, however, was the SeljeÏid report that systemic
polysaccharide treaiment with the water-soluble aminated f31 -3D-glucan (AG)
caused total regression of Meth A sarcoma grown intradermally in CB6 mice.
(47). The key to successful resuits was the timing of AG administration. In fact,
the effect of AG on tumor growth was clearly dependent on the time point at
winch the substance was admiriistered. A biphasic response was demonstrated
when AG was given IV: a dosing at day 3 afler tumor inoculation produced
incomplete regression, but equal administration at day 7 led 10 complete
regression in ail cases, and yet a 14-day administration yielded no significant
effect on tumor growth. further studies (4$) demonstrated intratumoral cytokine
profiles correlated to tumor susceptibility. Tins suggests that our observation of
diffenng responses following inoculation al different stages may be related to the
susceptibility state of tumors and the cytokine profiles resulting from cellular
responses to the C/GP material. Our histological observations demonstrating an
increased inflammatoiy celi population in tumors treated with CIGP material also
suggest that the mechanisms through winch CIGP drug deliveiy operate may
have underlying differences from the systemic treatment, albeit with similar
outcomes. More studies will be pursued to understand time-dependent
susceptibility of tumors with regards 10 both tumor tissue changes and differential
responses to our chitosan-based material.
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6.6 Conclusion
In summaiy, we have provided proof of principle and preclimcal efficacy
data for a site-directed, injectable, and controlled-release formulation of
paclitaxel as an effective tieatment for localized solid tumors. In vitro release
profiles demonstTated controlled delivery over 1 month. Local deliver of
paclitaxel from the formulation injected intratumorally in EMT-6 tumors
implanted subcutaneously on Balb/c mice showed that 1 intratumoral injection of
the thermosensitive hydrogel contairnng paclitaxel was as efflcacious as 4
intravenous injections of Taxol® in inhibiting the growth of cancer celis, but in a
less toxic manner. After 17 days of observation, the C/GP hydrogel contarning 64
mg!mL of paclitaxel had released 32% of its drug load in vitro and the animals
that received this formulation intratumorally displayed a marked tumor growth
inhibition. With Ibis information in mmd, we can expect a better antitumor
efflcacy if the rates of dissolution and release of paclitaxel were increased. In
order to achieve Ihat, a coprecipilale of paclitaxel and a water-soluble polymer
could be prepared and incorporated in the CIGP solution. Flistological analysis
revealed that although the proportion of necrotic areas was similar for the
C/GP/paclilaxel and the Taxol®-treated tumors, the difference between tumor
associated inflammatoiy cell populations may imply differing antitumor
mechanisms.
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Le principal but de ce projet était de caractériser un nouveau système
thermosensible à base de chitosan et d’étudier le potentiel de ce dernier en tant
que véhicule pour la libération prolongée de médicaments.
7.1 Caractérisation du système thermosensible
7.1.1 Cinétique de gélification
Un système auto-formant in situ thermosensible destiné à l’administration
parentérale de médicaments doit former un implant rapidement à 37°C afin de
limiter la libération initiale de principe actif et l’étalement de la solution au site
d’injection. La cinétique de gélification à 37°C de la solution thermosensible à
base de chitosan a donc été évaluée à l’aide d’un rhéomètre (voir 1.5.4). Les
données obtenues montrent que la solution de chitosan et de glycérophosphate
(CIGP) gélifie rapidement (5-140 mm) et que la vitesse de gélification dépend du
degré de désacétylation du chitosan utilisé (Fig. 3.1). En effet, une augmentation
du degré de désacétylation (95% vs 84%) accélère la vitesse de gélification. Cette
différence peut être attribuée à l’augmentation de la densité des liens entre les
groupements ammonium du chitosan et les groupements phosphate du
glycérophosphate (GP) favorisant le rapprochement des chaînes de chitosan.
La libération des composés hydrophiles de petite taille à partir du gel de
chitosan est habituellement complète après - 24 h (Fig. 3.3 et 3.5, discuté au
point 7.2.1.2). Afin de ralentir leur libération, nous avons décidé de les
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encapsuler dans des liposomes avant de les incorporer dans la solution
thermosensible. Avant de procéder aux études de libération in vïtro, nous avons
déterminé l’influence de la présence des liposomes dans la solution
thermosensible sur sa cinétique de gélification à 37°C. L’ajout des liposomes n’a
pas d’impact négatif sur ce processus. Leur présence accélère légèrement la
vitesse de gélification et permet l’obtention de gels plus solides (module élastique
plus élevé) (Fig. 4.2). Il est probable que des interactions hydrophobes entre les
liposomes et le chitosan facilitent le rapprochement des chaînes de chitosan, ce
qui aide la formation du gel et améliore sa solidité. En effet, Onsoyen (1) a
rapporté que les interactions enlie le chitosan et les liposomes à base de
phosphatidylcholine sont maj ontairement de nature hydrophobe.
7.1.2 Stabilité de la solution
Un système auto-formant in situ thermosensible doit être stable à
température ambiante suffisamment longtemps pour permettre l’injection. Il ne
doit pas y avoir de contrainte de temps pour le manipulateur. La stabilité de deux
solutions C/GP a été évaluée à 4°C ainsi qu’à température ambiante. La viscosité
ainsi que la cinétique de gélification à 37°C ont été mesurées à différents temps
après la préparation (voir 1.5.5). La solution à base de chitosan désacétylé à 84%
(C84) demeure liquide au moins 2 mois à température ambiante et au moins 3
mois à 4°C (Fig. 3.2). L’utilisation d’un chitosan désacétylé à 95% (C95) diminue
la stabilité de la préparation. La solution à base d’un mélange 1:1 de C$4 et de
C95 est liquide pendant 3 jours à 4°C mais gélifie en moins d’une semaine.
Conservée à température ambiante, cette dernière gélifie en moins de 24 heures.
Ces observations indiquent que les forces de répulsion stabilisant le système à
basse température ( température ambiante) sont plus importantes lorsque le
degré de désacétylation du chitosan diminue ($4 vs 95%). Au chapilie 3, nous
avons émis l’hypothèse que la solution C/GP demeurait liquide à basse
température à cause de l’effet stabilisateur du GP, un polyol. Ces composés
favorisent la formation d’une couche d’eau autour des macromolécules telles que
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les protéines (2-4). 11 est probable que la stabilité de la solution C/GP diminue
lorsque le degré de désacétvlation augmente parce que la densité des tiens entre
tes groupements phosphate du G? et tes groupements ammonium du chitosan
limite L’hydratation des chaînes de chitosan.
7.1.3 Érosion du gel
La libération d’un composé à partir d’une forme dépôt peut se faire par
diffusion de la molécule à travers la matrice ou suite à l’érosion de celle-ci.
L’ampleur du phénomène d’érosion après gélification de la solution
thermosensible a été déterminée dans des conditions identiques à celles utilisées
lors des études de libération in vitro (cellule de libération, flux continu de PBS 10
mL/h, 37°C) (voir 1.5.7). Ces résultats combinés à ceux des études de libération
permettent de déterminer le mécanisme principal de libération des molécules à
partir du gel. Ce point sera discuté dans la section 72. 1.5. Les données recueillies
montrent que l’érosion du gel à 37°C a lieu surtout au cours des 4 premières
heures suivant sa formation et qu’elle est similaire pour le gel à base de C84 et
celui à base du mélange 1:1 C84:C95 (fig. 3.7). Ces résultats suggèrent que
malgré une cinetique de géliflcation différente (fig. 3.1), les gels formés à partir
des différentes solutions de chitosan et de GP ont une structure finale similaire.
On remarque également que 71% de la masse solide mitiale (chitosan et GP) sont
perdus après 4 heures (Fig. 3.7 médaillon). La masse solide étant composée à
20% de chitosan et à 80% de GP, on peut supposer qu’une grande partie du GP ne
contribue pas au maintien de la structure et qu’il diffuse hors du gel après sa
formation. De 4 à 24 heures, la masse de gel est stable, ce qui indique que sa
structure n’évolue pas significativement durant cette période.
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7.1.4 Microscopie électronique à balayage
Les gels sont des systèmes poreux et la taille des pores peut influencer la
libération des molécules incorporées. La microscopie électronique à balayage a
été employée afin de déterminer la taille des pores du gel (voir 1.5.8). Ces images
ont été acquises sur des échantillons ayant été soumis à des conditions similaires
à celles utilisées lors des études de libération in vitro. Les photographies montrent
que la taille des pores varie entre 5 et 10 rm (fig. 3.8) et que la structure du gel
est identique pour les deux solutions C/GP testées, soit celle à base de C84 et
celle à base de C84:C95 (résultats non présentés). Ces résultats corroborent ceux
des études d’érosion en ce qui concerne la structure des gels: celle-ci est identique
pour les deux chitosans utilisés. La grande taille des pores du gel
comparativement à la taille des molécules incorporées ( 148 000 Da) explique la
libération rapide de ces dernières (fig. 3.3, 3.4 et 3.5).
Cette technique d’imagerie a également été utilisée pour vérifier que les
liposomes préservaient leur intégrité suite à leur incorporation dans la solution
thermosensible et à sa gélification (chapitre 4). Ces photographies ont été
effectuées sur des échantillons non soumis aux conditions de libération in vitro.
Le mélange liposome/solution thermosensible a été gélifié dans un incubateur à
37°C. L’imagerie après cryofracture permet de constater que les liposomes sont
stables lors de l’incorporation dans la solution thermosensible et suite à la
gélification de celle-ci (Fig. 4.4).
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7.2 Études de libération in vitro
7.2.1 Libération de composés hydrophiles
7.2.1.1 Influence de la présence de glycérophosphate (GP)
Les chitosans ayant un degré de désacétylation de 85% ne sont solubles
que lorsque le pH est inférieur à 6.2 (5). Le tampon de libération ayant un pH
de 7.4. il y a formation d’un précipité hydraté (semblable à un gel) lorsque la
solution de chitosan est placée dans les cellules de libération. Ce précipité peut
servir de forme dépôt (système auto-formant in situ pH-sensible). Afin de
déterminer l’avantage de la solution thermosensible (C/GP) par rapport au
système pH-sensible pour la libération prolongée de molécules, des études de
libération de la chlorphéniramine ont été entreprises. La présence de GP dans la
solution de chitosan permet de diminuer significativement la libération initiale du
principe actif (fig. 3.3). Après 4 h, elle est de 53% en absence de GP et 15% en
sa présence. Ces données suggèrent que la précipitation de la solution de chitosan
en fonction du pH est un phénomène plus lent que la gélification de la solution
thermosensible à 37°C ou qu’elle entraîne la formation d’un gel plus faible
retenant moins la molécule incorporée. Ces résultats montrent que la solution
thermosensible est donc intéressante pour la mise au point d’un système de
libération prolongée de médicaments.
7.2.1.2 Influence de la taille de composés incorporés
Plusieurs études de libérations in vitro ont été entreprises pour déterminer
l’influence de la taille des molécules hydrophiles incorporées sur leur libération à
partir du gel. Nos résultats montrent que la taille des molécules gouverne leur
vitesse de libération. On peut distinguer deux grandes classes: les composés ayant
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un poids moléculaire inférieur à 1000 Da et ceux ayant un poids moléculaire
supérieur à 1000 Da La libération des macromolécules (> 1000 Da) s’étend sur
une période de quelques jours (fig. 3.4) alors que celle des petits composés ne
dure que 24 h (fig. 3.3 et 3.5). La libération rapide des composés hydrophiles
est attribuable aux caractéristiques du gel, majoritairement composé d’eau et très
poreux (fig. 3.8). La différence de vitesse de libération en fonction de la taille
des molécules découle du fait que, dans un solvant donné, le coefficient de
diffusion (D) diminue lorsque la taille de la molécule diffusante augmente (6).
Dans l’eau, par exemple, D est de l’ordre de 2 x i0 cm2 s pour des solutés ayant
une masse molaire 50 Da et il diminue à 1 x 10 cm2 lorsque la masse
molaire augmente à quelques milliers Da.
Les résultats obtenus avec l’hexaréline ne respectent pas la logique
énoncée ci-haut. L’hexaréline est un peptide de 6 acides aminés ayant une masse
molaire de 887 Da. Sa libération devrait atteindre 100% après 24 h. Cependant,
seulement 18% de l’hexaréline incorporée dans le gel est récupérée après 24 h et
21% après 48 h (fig. 5.3). Ce phénomène peut s’expliquer par le fait que
l’hexaréline a tendance à s’adsorber sur le verre, le matériau utilisé pour la
fabrication des cellules de libération. Il est donc possible qu’une proportion de la
quantité libérée n’ait pas été dosée puisque la molécule était immobilisée par
adsorption dans les cellules de verre et n’a pas été entraînée vers les tubes
collecteurs par le tampon de libération.
7.2.1.3 Influence du degré de désacétylation du chitosan utilisé
Les études de rhéologie ont révélé que les solutions à base de C84 et
celles à base du mélange 1:1 C84:C95 avaient une cinétique de gélification très
différente à 37°C (fig. 3.1). Des études de libération in vitro ont donc été
effectuées afin de déterminer si cette différence influençait la cinétique de
libération d’une molécule donnée. Les profils de libération de dextran 40 000
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(0.06%) sont semblables pour les deux solutions thermosensibles (résultats non
montrés). Ces données de libération indiquent, tout comme celles &érosion (fig.
3.7) et d’imagerie électronique, que les gels sont semblables quel que soit le
chitosan utilisé pour la préparation de la solution.
7.2.1.4 Influence de la charge du composé incorporé
La solution thermosensible ongrnale (chapitre 3) contient 7.3% de GP et
1.8% de chitosan. Le GP possède une charge négative alors que le chitosan en
solution est cationique. Nous avons déterminé que la préparation finale contient
des charges résiduelles négatives non complexées puisqu’il y a 2.6 moles de P042
(G?) par mole de NT-I3 (chitosan). Des études de libération avec des composés
chargés ont été réalisées afin d’évaluer l’effet de la charge du gel sur la libération
de ces molécules. Les résultats montrent que la présence de charges résiduelles
négatives dans le gel n’influence pas la libération de composés chargés lorsque
leur concentration est faible (< 0.2%). En effet, les profils de libération sont
similaires, que la molécule soit chargée positivement (bleu de méthylène) ou
négativement (calcéine) (fig. 3.5). Toutefois, un composé anionique, présent en
concentration suffisante, peut déplacer le GP et se lier au chitosan par
l’intermédiaire des groupements ammonium. Ce phénomène est illustré à la figure
3.6 où la libération d’albumine (chargé négativement à pH 7.4, concentration 3%)
atteint un plateau ( 50%) après 3 jours. Ceci suggère qu’une partie de l’albumine
est liée au réseau de polymère. L’ajout de lysozyme, une enzyme dégradant le
chitosan, au tampon de libération a un effet limité sur la libération de l’albumine
liée puisque le chitosan utilisé est peu susceptible à l’action de cette enzyme (7).
235
7.2.1.5 Mécanisme de libération des composés hydrophiles
La comparaison des résultats des études d’érosion et de libération in vitro
permet de constater que la libération des composés hydrophiles a lieu
principalement par diffusion. En effet, les cinétiques de libération sont très
différentes de la cinétique d’érosion des gels. Nous avons constaté qu’après 4
heures, le gel a perdu 40 % de sa masse totale initiale (Fig. 3.7) alors que la
libération des composés incorporés ne dépasse pas 20% à ce stade (Fig. 3.3, 3.4
et 3.5).
7.2.2 Libération d’un composé hydrophile encapsulé dans des
liposomes avant incorporation dans la solution
thermosensible
Tel que mentionné au point 7.2.1.2, la libération des petites molécules
hydrophiles (< 1000 Da) dissoutes dans le gel se limite à 24 h. Afin de ralentir
leur diffusion hors du gel, nous avons envisagé de les encapsuler dans des
liposomes (voir 1.5.3) avant incorporation dans la solution thermosensible. Cette
stratégie a été utilisée avec succès par plusieurs auteurs pour prolonger la période
de libération de composés tels que des oligonucléotides et des agents anti-
infectieux (ciprofloxacine, foscamet) (X-13). Pour vérifier notre hypothèse, la
carboxyfluorescéine (CF) a été choisie comme substance modèle. Cette molécule
est hydrophile. a une masse molaire de 376 Da et a la propriété d’absorber sa
propre fluorescence lorsque sa concentration est supérieure à 10 mM (14). Cette
caractéristique permet de distinguer les molécules encapsulées dans les liposomes
des molécules libres dans le milieu de libération. En effet, la CF encapsulée dans
les liposomes émet peu de fluoresce car sa concentration est élevée alors que la
CF libre a une fluorescence importante car elle est diluée dans le milieu
environnant (voir 1.5.6).
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7.2.2.1 Influence des liposomes
L’utilisation des liposomes permet de ralentir significativement la
libération de la Cf. Lorsqu’elle est dissoute dans la solution thermosensible, la
libération est complète en - 24 h (f1g. 4.3). Par contre, son encapsulation dans
des liposomes avant incorporation dans la solution thermosensible permet une
libération pendant au moins 2 semaines (fig. 4.3, 4.5 à 4.8). La membrane des
liposomes constitue une barrière supplémentaire que la molécule doit franchir
avant d’être libérée du gel.
Sachant que l’utilisation des liposomes était une méthode appropriée pour
ralentir la libération des petits composés hydrophiles, nous avons entrepris de
déterminer quelles caractéristiques des liposomes influençaient le profil de
libération et dans quelle mesure. Pour cela, nous avons effectué plusieurs études
de libération de la CF où la taille des liposomes, leur lamellarité ou leur
composition étaient variées.
7.2.2.2 Influence de la taille des liposomes
Des liposomes de composition identique (phosphatidylcholine d’oeuf et
cholestérol, EPC/Chol) mais de taille différente ont été utilisés (Tableau 4.1,
préparation 2 et 3). La taille des liposomes influence la libération de la Cf. La
libération initiale ainsi que la vitesse de libération diminue significativement
lorsque la taille des liposomes passe de 100 à 280 nm (fig. 4.3). Cet effet est
attribuable premièrement à la variation du coefficient de diffusion des liposomes
en fonction de leur taille. En effet, selon l’équation de Stokes-Einstein, la vitesse
de diffusion des colloïdes est inversement proportionnelle à leur diamètre
hydrodynamique (15). Les liposomes de 280 nm diffusent donc plus lentement
hors du gel que ceux de 100 nm, entraînant une diminution de la quantité de CF
encapsulée présente dans le milieu de libération à un temps donné.
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Deuxièmement, la libération de CF à partir des liposomes est influencée par la
taille de ceux-ci. Dans le modèle mathématique que nous avons développé pour
caractériser la libération à partir du système liposome/solution thermosensible, la
vitesse de diffusion de la Cf hors des liposomes, pendant que ceux-ci sont encore
à l’intérieur du gel, est exprimée par la constante K12 (Fig. 4.1). Or, la valeur de
K12 diminue lorsque la taille des liposomes augmente (1.56 x 103h et 0.13 x 10
h’ pour les liposomes de 103 nm et 281 nm, respectivement) (Tableau 4.1).
7.2.2.3 Influence de la lamellaiité des liposomes
Les liposomes peuvent être composés d’une seule bicouche de lipides
(unilamellaire) ou de plusieurs (multilamellaire). La technique utilisée pour
préparer les liposomes employés dans les différentes études de libération entraîne
généralement la formation de liposomes multilamellaires. Par la suite, ceux-ci
sont extrudés afin d’obtenir des liposomes unilamellaires de taille uniforme. Dans
une expérience de libération, les liposomes utilisés n’ont pas été extrudés
(Tableau 4.1, préparation 4). Les résultats de cette étude montrent que l’utilisation
de liposomes multilamellaires de grande taille (589 nm) inhibe presque
complètement la libération. Seulement 6% de la CF est libérée en 7 jours (Fig.
4.5). Ce résultat peut être expliqué par la faible diffusion de Cf hors des
liposomes (K12 = 0.02 x i0 h’) (Tableau 4.1) et la lente diffusion des liposomes
dans le gel.
7.2.2.4 Influence de la composition des liposomes
Afin de déterminer l’influence de la composition des liposomes sur la
libération de la CF, plusieurs types de lipides ont été employés. Nous avons
étudié l’influence de la présence de cholestérol, de la présence d’un lipide chargé
négativement (1 ,2-dimyristol-sn-glycéro-3 -phosphoglycérol, DMPG) et de la
température de transition de la phosphatidylcholine utilisée (EPC vs 1,2-
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distéaroyl-sn-glycéro-3-phosphatidylcholine, DSPC) sur le profil de libération de
la CF.
La présence de Chol dans les liposomes a un effet marqué sur le profil de
libération de la Cf. L’ajout de Chol aux liposomes de EPC ralentit la libération
initiale (27 vs 47%) de Cf (fig. 4.6). De plus, 60-70% de la CF est encore
encapstilée dans les liposomes EPC/Chol après sa sortie du gel alors que cette
proportion n’est que de 6-16% avec les liposomes composés de EPC seulement.
Ces résultats découlent du fait que le Chol réduit la perméabilité des liposomes et
améliore leur stabilité (16-19).
L’ajout de 6 mol% de DMPG (lipide chargé négativement) aux liposomes
EPC/Chol influence peu le profil de libération (Fig. 4.7). Seule une légère
augmentation de la libération de Cf est observée (78% avec EPC/ChoUDMPG vs
72% avec EPC/Chol). L’absence d’effet du DMPG sur la libération de la Cf peut
être expliquée par la faible proportion utilisée. Nous avons vu au point 7.2.1.4
que la présence d’une charge négative sur la molécule incorporée n’influence pas
le profil de libération tant que la concentration demeure peu élevée (<0.2%). On
peut appliquer ce raisonnement aux liposomes chargés négativement
(EPC/Cho1IDMPG) puisqu’il s’agit d’une entité dispersée dans le gel de chitosan.
L’utilisation d’un lipide ayant une température de transition de phase plus
élevée que EPC (D$PC, Tm = 55°C) entraîne une augmentation modeste de la
stabilité des liposomes dans le gel (Fig. 4.8). En effet, la proportion de CF libérée
du gel mais encore encapsulée dans les liposomes augmente légèrement, passant
de 60-70% (EPC/Chol) à 70-80% (DSPC/Chol). L’augmentation de stabilité est
peu prononcée, car la présence d’une proportion importante de Chol (40 mol%)
entraîne la formation de membranes ayant des propriétés similaires.
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7.2.3 Libération d’un composé hydrophobe
La solution thermosensible a aussi été évaluée pour la libération d’un
composé pratiquement insoluble dans l’eau, le paclitaxel (voir 1.5.6). Il s’agit
d’un agent anti-néoplasique utilisé principalement pour le traitement du cancer du
sein et de l’ovaire. Celui-ci a été dispersé dans la solution thermosensible sous
forme solide (voir 1.5.2). Nos résultats révèlent que le gel peut soutenir la
libération du paclitaxel pendant au moins 1 mois (fig. 6.2). Ces données
montrent que la solubilité d’un composé dans l’eau influence sa libération. Pour
être libéré, le paclitaxel doit d’abord se dissoudre dans le gel (dans l’eau) puis
diffuser hors de celui-ci. Étant donné sa faible solubilité dans l’eau, c’est le
processus de solubilisation qui est le facteur limitant la libération.
Nos résultats montrent également que la vitesse de libération du paclitaxel
est inversement proportionnelle à sa concentration dans le gel (Fig. 6.2). Une
augmentation de la concentration de paclitaxel dispersé dans le gel (64 vs 6.4
mglmL) entraîne une diminution du pourcentage libéré pour un temps donné. Ces
résultats découlent également du fait que le paclitaxel doit se solubiliser dans le
gel avant d’être libéré. La quantité de principe actif dissoute, qui est limitée,
représente un pourcentage plus faible lorsque la quantité totale augmente. Pour ce
qui est de la quantité (mg) de paclitaxel libérée pour un temps donné, elle
augmente lorsque la concentration totale présente dans le gel est plus élevée. On
peut relier la quantité libérée en fonction du temps et la concentration présente
dans la matrice à l’aide de l’équation développée par Higuchi (20, 21) (Équation
6.1). Selon cette relation, les quantités libérées varient en fonction de la racine
carrée de la concentration présente dans la matrice. Les résultats obtenus
répondent à cette loi. La différence d’un facteur 10 entre les concentrations
utilisées (64 et 6.4 mg/mL) entraîne une variation d’un coefficient 3.0 à 3.9 (‘I1O
= 3.2) entre les quantités libérées. Ainsi, après 2 jours, 1.5 mg de paclitaxel ont
été libérés du gel contenant 64 mg/mL de paclitaxel alors que 0.5 mg ont été
libérés du gel contenant 6,4 mglmL.
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7.3 Étude in vivo avec l’hexaréline
L’hexaréline est un sécrétagogue de l’hormone de croissance. Elle a été
choisie comme modèle pour les essais in vivo avec le système liposomes/solution
thermosensible étant donné qu’une méthode de dosage dans le plasma de rat était
au point et que l’effet pharmacologique de cette molécule est facile à évaluer.
La préparation des liposomes contenant de l’hexaréline a d’abord été
optimisée (voir 5.2.2 et 5.2.3). Ces études révèlent que l’extrusion permet
d’obtenir une taille semblable d’un lot à l’autre et une meilleure incorporation du
principe actif que l’utilisation de la sonde à ultrasons (Tableau 5.1). Une étude
pharmacocinétique a ensuite été effectuée afin d’évaluer le potentiel du système
liposome/solution thermosensible pour l’administration prolongée de peptides
thérapeutiques (voir 5.2.6). Les résultats indiquent que cette formulation ne
permet pas de maintenir des taux plasmatiques détectables d’hexaréline au-delà
de 24 h (Fig. 5.4). Roumi et aÏ. (26) ont étudié la pharmacocinétique de
l’hexaréline chez le rat. Les auteurs ont montré qu’elle est rapidement absorbée
suite à une injection sous-cutanée et que la demi-vie est 60 min. fi est donc
possible que la formulation liposom&solution thermosensible injectée au niveau
sous-cutané ne permette pas de maintenir des taux significatifs d’hexaréline dans
le plasma parce que la libération à partir du gel est très faible ce qui entraîne des
concentrations plasmatiques à l’équilibre en deçà du seuil de détection de la
méthode de dosage.
241
7.4 Études in vivo avec le paclitaxel
Étant capable de soutenir la libération de paclitaxel sur plus d’un mois, la
solution thermosensible représente une forme pharmaceutique prometteuse pour
la chimiothérapie locale. Afin d’évaluer le potentiel de cette formulation pour ce
type d’application, la solution thermosensible contenant du paclitaxel a été
injectée par la voie intra-tumorale à des souris Balbic porteuses de tumeurs EMT
6 (carcinome mammaire murin) (voir 1.5.9). Ce nouveau traitement a été
comparé au traitement standard actuel, soit l’administration intra-veineuse de
Taxol. L’efficacité du traitement a été mesurée en suivant la croissance
tumorale. La nouvelle approche est aussi efficace que le traitement standard pour
ralentir la croissance des cellules EMT-6 (fig. 6.4 et 6.5). De plus, les effets
secondaires systémiques diminuent significativement suite à l’injection locale. En
effet, les animaux ayant reçu un traitement par la voie intra-veineuse présentent
une perte de poids ce qui n’est pas observé suite à l’administration locale (Fig.
6.6). Le traitement local à l’aide de la solution thermosensible est donc intéressant
puisqu’il est aussi efficace que le traitement de référence tout en diminuant les
effets secondaires. Aussi, II faut mentionner que pour obtenir un effet
comparable, le traitement local ne requiert qu’une seule injection alors que le
traitement systémique nécessite 4 injections.
Les études in vivo révèlent également que la solution thermosensible seule
peut diminuer la croissance tumorale. Cet effet n’est toutefois visible que lorsque
les tumeurs atteignent 30 mm2 au moment de l’injection (fig. 6.4). L’analyse
histologique des tissus tumoraux corrobore ces résultats. L’injection intra
tumorale de solution thermosensible (contenant du paclitaxel ou non) entraîne
une nécrose des cellules cancéreuses comparable à celle induite par l’injection
intra-veineuse de Taxol® (Fig. 6.7). Il a déjà été rapporté que le chitosan exerçait
un effet anti-tumoral dans divers modèles animaux de cancer (27-29). Toutefois,
l’influence du stade de développement tumoral sur l’efficacité est peu étudiée.
Seljelid (30) a montré que l’administration systémique du polysaccharide 131-3D-
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glucan aminé entraîne une régression totale d’un sarcome Meth A implanté chez
des souris CB6 si le traitement est a1ministré 7 jours après l’inoculation des
cellules tumorales. Cependant, la régression est partielle si le traitement est
administré 3 jours après l’inoculation et aucun effet significatif sur la croissance
tumorale n’est observé s’il est administré au 14e jour. Il est donc possible que les
cellules tumorales EMT-6 répondent de façon différente à la présence de la
solution Ihermosensible selon leur stade de croissance.
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Plusieurs formes à libération prolongée ont été proposées au cours des
dernières décennies. Elles sont très prisées car elles permettent, entre autres, de
réduire le nombre de prises de médicaments améliorant ainsi l’observance au
traitement. Récemment, une formulation thermosensible à base de chitosan a été
développée. Le principal but de ces travaux de doctorat était de caractériser ce
nouveau système thermosensible et d’étudier les possibilités d’utilisation de ce
dernier en tant que support pour la libération prolongée de médicaments. Les
différentes expériences effectuées ont permis de déterminer que:
• la solution thermosensible à base de chitosan forme un gel à la
température du corps (3 7°C)
• la solution thermosensible est stable 2 mois à la température ambiante et
trois mois à 4°C
• la solution thermosensible permet la libération de macromolécules
hydrophiles sur une période de plusieurs heures à quelques jours
• la libération de petites molécules hydrophiles à partir de la solution
thermosensible est complétée en -24 heures
• la présence de liposomes dans le gel influence peu la cinétique de
gélification
• l’utilisation des liposomes dans le gel permet de ralentir
considérablement la vitesse de libération des petites molécules
hydrophiles
• la cinétique de libération des petites molécules hydrophiles peut être
modulée en variant la taille et la composition des liposomes
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• l’utilisation de la formulation liposome/solution thermosensible est peu
appropriée pour la libération prolongée de peptides thérapeutiques
• la solution thermosensible permet la libération d’un composé
hydrophobe (paclitaxel) sur une période prolongée (> 1 mois)
• la solution thermosensible contenant du paclitaxel est aussi efficace que
la formulation présentement disponible sur le marché (Taxol) pour
ralentir la croissance de tumeurs EMT-6 chez la souris lorsqu’elle est
injectée par la voie intra-tumorale
• l’administration intra-tumorale de la solution thermosensible contenant
du paclitaxel entraîne une toxicité systémique moins importante que
l’administration nitra-veineuse du Taxol®
En résumé, ces travaux ont permis de mieux cerner le potentiel de la
solution thermosensible à base de chitosan en tant que véhicule de médicaments.
D’autres applications locales pourraient maintenant être envisagées.
Particulièrement, la régénération tissulaire. En effet, un groupe de chercheurs de
l’École Polytechnique de Montréal étudie présentement la possibilité d’utiliser la
solution thermosensible pour la régénération du cartilage. Ce traitement serait
destiné aux patients atteints d’arthrose. L’injection de la solution à base de
chitosan au niveau de défauts dans le cartilage donnent des résultats intéressants.
La préparation permet la formation de nouveaux tissus. L’étape suivante serait
d’incorporer des facteurs de croissance, par exemple, dans la préparation et de
vérifier si leur libération à partir du gel permet d’améliorer le traitement.
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